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RESUMO
A técnica de reparo endovascular de aneurisma (EVAR), que faz uso de
endopróteses do tipo stent-graft (SG), tem sido utilizada com sucesso
desde a década de 90 como alternativa minimamente invasiva à cirurgia
aberta de reparo de aneurisma. Os SG são constituídos, via de regra,
de um esqueleto metálico (stents) fixado a um tubo flexível de material
polimérico (graft). Atualmente, existem no mercado vários modelos
diferentes de SG, destinados a diversos tipos diferentes de aneurismas.
As características geométricas e mecânicas de cada um desses modelos
têm considerável influência sobre o sucesso de uma cirurgia de EVAR.
Problemas pós-operatórios como a ocorrência de trombose e vazamentos
foram relacionados a características mecânicas inadequadas de certos
modelos de SGs. Nesse contexto, o objetivo deste estudo consistiu em
adquirir a capacidade de utilizar simulações pelo Método de Elementos
Finitos para avaliação mecânica de SGs. Na primeira parte do trabalho,
o comportamento à flexão de 2 modelos comerciais de extensões ilíacas
(Aorfix® e Zenith® Flex) foi investigado. Em cada um dos modelos,
uma flexão de 180° foi simulada pelo Método de Elementos Finitos
utilizando o método explícito de integração temporal. A porcentagem
de redução do lúmen em cada um dos modelos, bem como as tensões
e deformações relacionadas, mostraram boa correlação com resultados
da literatura. Na segunda parte do trabalho, foi realizada uma análise
de sensibilidade variando 2 parâmetros geométricos do modelo Zenith®
Flex, totalizando 3 configurações alternativas. Cada uma delas foi
comparada com o modelo original e avaliada em termos do comporta-
mento à flexão. Os resultados obtidos atestam a validade do Método
de Elementos Finitos como ferramenta auxiliar de projeto e avaliação
mecânica de endopróteses do tipo stent-graft.
Palavras-chave: Simulação. Aneurisma. Stent-graft. Método explí-
cito.

ABSTRACT
The endovascular aneurysm repair (EVAR) technique, which uses stent-
graft (SG) endoprostheses, has been successfully used since the 90’s as
a minimally invasive alternative to surgical open repair of aneurysms.
SGs are normally constructed out of a metallic scaffold (stents) tied
to a flexible polymeric tube (graft). There are several different models
of SGs currently available in the market, intended for several different
kinds of aneurysms. The geometrical and mechanical characteristics of
each model have considerable influence over the success of an EVAR
surgery. Post-operative problems such as thrombosis and endoleaks were
associated with deficient mechanical characteristics of certain SG models.
In this context, the aim of this study consisted of acquiring the ability to
perform Finite Element Method simulations for mechanical evaluation of
SGs. In the first part of this work the bending behaviour of 2 marketed
models of iliac extensions (Aorfix® e Zenith® Flex) was investigated.
For each model, an 180°-bend was simulated using the Finite Element
Method with explicit time integration. The ratio of luminal reduction,
as well as the associated stresses and strains, have shown good agreement
with the literature. In the second part of this work, a sensitivity analysis
was carried out, varying 2 geometrical parameters of the Zenith® Flex
model, resulting in 3 alternative configurations. Each one of them
was compared to the original model in terms of its bending behaviour.
The results thus obtained attest the feasibility of the Finite Element
Method as an auxiliary tool for design and mechanical evaluation of SG
endoprostheses.
Keywords: Simulation. Aneurysm. Stent-graft. Explicit method.
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1 INTRODUÇÃO
1.1 CONTEXTO E MOTIVAÇÃO
Segundo a Organização Mundial da Saúde (OMS), as doenças
do sistema cardiovascular são, ainda hoje, a principal causa de morte
no mundo (OMS, 2012). Entre essas doenças está o aneurisma, que
consiste que consiste de uma dilatação localizada e permanente de uma
artéria. É uma patologia que pode ser desenvolver nos mais diversos
locais do sistema circulatório, como os vasos do cérebro, artérias renais,
a aorta e até mesmo o coração (SAKALIHASAN; LIMET; DEFAWE, 2005).
Aneurismas que se desenvolvam na região abdominal da artéria aorta
são particularmente graves: se não for tratada, a dilatação pode levar à
ruptura da parede da artéria, que, em muitos casos, é fatal: 50% dos
pacientes com aneurisma de aorta abdominal (AAA) roto morre antes
mesmo de chegar à sala de cirurgia, enquanto a taxa de mortalidade
total por rompimento de AAA alcança 90% (TILLMAN; LEE; WHITTY,
2012; VLIET; BOLL, 1997).
Uma dificuldade na prevenção e tratamento desse tipo de aneu-
risma é que, em boa parte dos casos, essa é uma doença assintomática
(MARTINO et al., 2010). Uma vez detectada a doença, porém, torna-se
importante encontrar formas de intervenção que diminuam o risco de
ruptura, que está associado, de um modo geral, ao tamanho do aneu-
risma (MOHLER, 2014). Nos casos em que o risco de ruptura é baixo
(AAA pequenos), o tratamento consiste de acompanhamento médico,
promoção de hábitos saudáveis e, em alguns casos, administração de
medicamentos. Para AAA grandes (>5,5 cm), normalmente o risco
de ruptura é alto o bastante para justificar uma intervenção cirúrgica
(SAKALIHASAN; LIMET; DEFAWE, 2005; VLIET; BOLL, 1997).
Operações para reparo de AAA são relativamente recentes, tendo
sido utilizadas com sucesso pela primeira vez em 1951, na França (ERNST,
1993). Consistem, basicamente, da substituição da porção doente da
aorta por um tubo protético de tecido polimérico. Esse tipo de cirurgia,
porém, é um procedimento altamente invasivo, realizado com anestesia
geral e uma grande incisão no abdomen, sendo por isso contra-indicado
para alguns pacientes, especialmente aqueles mais idosos (MOHLER,
2014; VLIET; BOLL, 1997; ERNST, 1993).
Uma alternativa menos invasiva foi introduzida por Parodi em
1991 (SAKALIHASAN; LIMET; DEFAWE, 2005). Na técnica de reparo
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endovascular de aneurisma (EVAR1), uma endoprótese chamada stent-
graft (SG) é introduzida na artéria femoral por uma pequena incisão
na perna e conduzida em um cateter por via intravascular até a região
afetada da artéria aorta. Esse tipo de dispositivo consiste de um tubo
polimérico (graft), como o utilizado na cirurgia tradicional, sustentado
por uma ou mais estruturas metálicas conhecidas como stents (MOHLER,
2014; SINGH; WANG, 2014).
A técnica EVAR, por ser minimamente invasiva, leva a menores
taxas de mortalidade durante a operação e recuperações mais ágeis, além
de ser mais adequada para pacientes de risco, como idosos e portadores
de doenças cardíacas (CHADI et al., 2012). Esse tipo de procedimento
tem sido cada vez mais utilizado ao longo da última década: em alguns
centros dos EUA, a técnica EVAR responde por mais de 80% das
cirurgias eletivas de reparo de aneurisma (ALBUQUERQUE et al., 2010).
Por outro lado, quando comparada com a técnica tradicional de
reparo de aneurisma, o procedimento de EVAR apresenta taxas superi-
ores de problemas pós-operatórios, tais como vazamentos 2, trombose,
estenose3 e até mesmo falhas mecânicas (fratura da estrutura metálica
ou rompimento da membrana polimérica), que não raro levam à neces-
sidade de intervenções secundárias (CAO et al., 2004; STOKMANS et al.,
2012).
Existem hoje no mercado diversos modelos de SGs, com as mais
variadas combinações de materiais e geometrias, e dedicados às mais
diversas aplicações. Nesse contexto, vários estudos relacionaram a
ocorrência de problemas pós-operatórios a características mecânicas
inadequadas do modelo de SG escolhido (DEMANGET et al., 2012; SINGH;
WANG, 2014) para determinada aplicação, especialmente aquelas que
envolvam geometrias vasculares complicadas. Em artérias que apresen-
tem trechos com grandes angulações, por exemplo, o comportamento à
flexão do modelo utilizado passa a ser um fator importante, uma vez
que problemas pós-operatórios como vazamentos, trombose e estenose
foram associados à excessiva rigidez à flexão de endopróteses utilizadas
em artérias tortuosas (PERRIN et al., 2015b).
O desenvolvimento de novos modelos de SG que sejam mais ade-
quados a esse (e outros) tipos de geometrias vasculares desfavoráveis
constitui um desafio: não somente devido ao alto custo de desenvolvi-
mento desse tipo de produtos, mas também devido a aspectos éticos
1Do inglês “Endovascular Aneurysm Repair”
2Um vazamento ocorre quando o dispositivo falha em isolar completamente a cor-
rente sanguínea, de modo que uma parcela do fluxo de sangue continua pressurizando
o aneurisma.
3Diminuição do diâmetro luminal (interno) da artéria
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(relacionados a testes clínicos) e regulatórios, como o controle estrito por
parte de agências governamentais (ANVISA no Brasil, FDA nos EUA,
entre outras). Nesse contexto, especialmente nos primeiros estágios de
desenvolvimento (antes da construção de protótipos), torna-se interes-
sante o uso de técnicas numéricas que possam auxiliar na avaliação
(bio)mecânica de diferentes configurações de SGs. De fato, a norma
técnica ISO 25539-1:2003 já dispõe sobre o uso de análises via Método
dos Elementos Finitos para avaliação de tensões e deformações em stents
e SGs.
No entanto, trabalhos dedicados à simulação numérica do compor-
tamento mecânico de SGs são relativamente recentes, devido à complexa
interação entre o graft e os stents. O primeiro trabalho a simular com
sucesso modelos comerciais de SGs foi publicado por Demanget et al.
(2012), que propuseram um procedimento para análise do comporta-
mento à flexão de SGs, por meio de simulações de elementos finitos,
obtendo boa correlação com resultados experimentais (DEMANGET et al.,
2012). O método foi posteriormente utilizado para avaliação de 8 mode-
los de endopróteses atualmente comercializados na Europa (DEMANGET
et al., 2013).
1.2 OBJETIVOS GERAIS E ESPECÍFICOS
O objetivo geral deste trabalho é adquirir a capacidade de utilizar
simulações pelo Método de Elementos Finitos como ferramenta auxiliar
de projeto e avaliação mecânica de stent-grafts. Para alcançar esse
objetivo, será utilizado como ponto de partida o trabalho realizado
por Demanget et al. (2012), onde o principal aspecto avaliado foi o
comportamento à flexão dos SGs.
O objetivo geral deste trabalho está associados a vários objetivos
específicos, a saber:
• Modelar geometrias de SGs;
• Avaliar a flexibilidade dessas endopróteses por meio de simula-
ções de elementos finitos, aplicando técnicas de análise dinâmica
explícitas - mais adequadas à análise de problemas com muitos
contatos, como é o caso;
• Comparar os resultados com os resultados do estudo de Demanget
et al. (2012), de modo a validar o procedimento;
• Realizar uma análise de sensibilidade que investigue a influência
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de características construtivas do SG sobre o seu comportamento
mecânico.
2 FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA
Este capítulo apresentará uma breve revisão dos principais aspec-
tos clínicos envolvidos no uso de endopróteses do tipo stent-graft, bem
como detalhará os aspectos teóricos relacionados à solução de problemas
mecânicos pelo Método de Elementos Finitos utilizando a integração
explícita das equações de movimento.
2.1 ANEURISMA DA AORTA ABDOMINAL
O aneurisma (do termo grego aneurysma, “dilatação”) é uma
doença associada à expansão irreversível e localizada de uma artéria.
Essa patologia está relacionada a uma degradação das proteínas do
tecido conectivo da parede arterial, que resulta num enfraquecimento
localizado do vaso e leva a uma dilatação localizada, resultante dos
esforços radiais causados pela pressão sanguínea (VORP, 2007; VLIET;
BOLL, 1997), conforme ilustrado na Figura 1. Com a expansão do
aneurisma, pode ocorrer o rompimento da parede arterial e subsequente
hemorragia interna, causando, muitas vezes, a morte do paciente.
Figura 1 – Aneurisma da aorta abdominal (AAA)
Fonte: adaptado de Blausen.com (2014)
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O aneurisma é uma condição que pode ocorrer em diversos locais
do sistema circulatório, como os vasos do cérebro, artérias renais, a aorta
e até mesmo o coração (SAKALIHASAN; LIMET; DEFAWE, 2005), porém
dentre os locais passíveis de desenvolver a doença, o aneurisma da aorta
abdominal (AAA) se destaca pela letalidade: a taxa de mortalidade
após a ruptura da parede da artéria alcança 80-90%, sendo que mais da
metade dos pacientes morre antes mesmo de chegar à sala de cirurgia
(TILLMAN; LEE; WHITTY, 2012; VLIET; BOLL, 1997). Em 2005, o AAA
era a 13a causa de morte mais comum nos EUA (SAKALIHASAN; LIMET;
DEFAWE, 2005).
2.1.1 Diagnóstico
Uma das dificuldades no tratamento de AAAs reside no fato que
este é um distúrbio assintomático na maior parte dos casos - 93%, num
estudo por Martino et al. (2010), - ao menos até o momento em que,
eventualmente, ocorra a ruptura da parede da artéria (MOHLER, 2014).
Dessa forma, a doença normalmente é detectada antes da ruptura
durante a investigação de outros problemas de saúde, ou então por
meio de exames periódicos em pacientes pertencentes a grupos de risco:
fumantes do sexo masculino entre 65 e 75 anos ou homens acima de 60
anos com histórico familiar da doença (HUMPHREY; HOLZAPFEL, 2012;
TILLMAN; LEE; WHITTY, 2012).
O método mais comum de detecção de uma dilatação anormal
da aorta é por meio de exames de ultrassom (ERNST, 1993). De acordo
com a Sociedade Internacional para Cirurgia Vascular, um AAA é
diagnosticado quando se observa uma dilatação na região infrarenal da
aorta cujo diâmetro seja, no mínimo, 50% maior que o diâmetro da
artéria saudável (SAKALIHASAN; LIMET; DEFAWE, 2005). Dessa forma,
normalmente a doença é diagnosticada quando o diâmetro da região
dilatada ultrapassa 30 mm (VLIET; BOLL, 1997).
Após a detecção de um AAA, o tratamento a ser aplicado ao
paciente é definido com base no risco de ruptura, que é estimado, via
de regra, a partir do tamanho do aneurisma (VORP, 2007; ERNST,
1993). Caso o risco de ruptura estimado seja maior que o risco potencial
associado a um reparo cirúrgico para o paciente em questão (MOHLER,
2014), decide-se então pela intervenção. De um modo geral, um AAA
que supere os 5,5 cm de diâmetro apresenta um risco de ruptura alto
o bastante para justificar uma cirurgia (TILLMAN; LEE; WHITTY, 2012;
SAKALIHASAN; LIMET; DEFAWE, 2005).
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2.1.2 Reparo de AAA
O reparo de AAA é um procedimento relativamente recente, tendo
sido aplicado pela primeira vez com sucesso no início da década de 50,
na França (HINCHLIFFE; HOPKINSON, 2007; ERNST, 1993). O método
tradicional de reparo, ilustrado na Figura 2, consiste em implantar
um tubo protético (usualmente fabricado a partir de um fino tecido
polimérico) no interior da região dilatada, suturando suas extremidades à
porção saudável da aorta, de modo a isolar o aneurisma (MOHLER, 2014;
SINGH; WANG, 2014). Dessa forma, o fluxo sanguíneo é normalizado,
aliviando os esforços sobre a parede da artéria e levando a região dilatada
a se retrair, diminuindo assim o risco de ruptura, que é proporcional ao
diâmetro do aneurisma (SAKALIHASAN; LIMET; DEFAWE, 2005).
Figura 2 – Método tradicional de reparo de AAA.
Aorta
Aneurisma
Prótese
suturada à
artéria
Fluxo
sanguíneo
Fonte: adaptado de Mohler (2014)
2.1.3 Reparo endovascular de aneurisma (EVAR)
Cirurgias eletivas para reparo de AAAs sabidamente aumentam
a expectativa de vida de pacientes que possuam a doença (TILLMAN;
LEE; WHITTY, 2012; VLIET; BOLL, 1997). O reparo tradicional, no
entanto, necessita ser realizado com anestesia geral e uma grande incisão
no abdômen, sendo por isso contra-indicado para alguns pacientes,
especialmente de idade mais avançada (MOHLER, 2014; ERNST, 1993).
Uma alternativa menos invasiva é a técnica de reparo endovascular
de aneurisma (EVAR), desenvolvida a partir de 1991, em que uma
endoprótese tipo stent-graft (SG) é utilizada para normalizar o fluxo
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sanguíneo na região do aneurisma (HINCHLIFFE; HOPKINSON, 2007;
SAKALIHASAN; LIMET; DEFAWE, 2005).
2.1.3.1 Stent-graft
Segundo o dicionário Houaiss, um stent é uma “pequena prótese
expansível que se insere em um conduto do corpo, a fim de prevenir
ou impedir a constrição do fluxo local decorrente de entupimento de
artérias’ ’. Dispositivos do tipo stent-graft, por sua vez, consistem de
um tubo protético (como o utilizado na cirurgia tradicional) ao qual é
fixado (normalmente com suturas) um esqueleto metálico, conferindo
sustentação ao tubo, que passa a se comportar como um stent. Após
ser fabricado, o SG é comprimido e inserido em um cateter, que por sua
vez está acoplado a um mecanismo de expansão (liberação do SG). A
Figura 3 apresenta as principais partes de uma endoprótese atualmente
utilizada na área de reparo endovascular de AAA.
Figura 3 – Stent-graft Dominus.
Mecanismo
de liberação
Cateter
SG comprimido
SG expandido
Stents
Graft
Fonte: adaptado de Braile Biomédica (2014)
2.1.3.2 Procedimento
Ao realizar um reparo de aneurisma utilizando a técnica endovas-
cular, o médico introduz o cateter no sistema circulatório do paciente,
normalmente através da artéria femoral, navegando com ajuda de um sis-
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tema de visualização por raios X até a região abdominal da aorta, onde
se encontra o aneurisma. Após posicionar adequadamente o dispositivo,
o médico ativa o mecanismo de liberação. Assim, forma-se um conduto
que, como no caso da cirurgia aberta, normaliza o fluxo sanguíneo e
leva o aneurisma a se retrair (SAKALIHASAN; LIMET; DEFAWE, 2005;
VLIET; BOLL, 1997), como mostrado na Figura 4.
Figura 4 – Reparo de AAA via EVAR.
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Fonte: adaptado de Mohler (2014)
O SG mostrado na Figura 4, utilizado em cirurgias de reparo
de AAA, consiste de um corpo principal, posicionado logo abaixo das
artérias renais, que se bifurca em 2 membros independentes, acomodados
nas duas artérias ilíacas, conforme mostrado na Figura 4. Eventual-
mente, pode-se fazer uso de extensões ilíacas, destinadas a prolongar o
comprimento da prótese em uma ou ambas as artérias ilíacas.
Num reparo de aneurisma via EVAR, a fixação da endoprótese
dá-se por interferência radial (não são feitas suturas, como no método
tradicional). Dessa forma, o dispositivo utilizado deve ser longo o
bastante para cobrir, além do comprimento total do aneurisma, uma
parcela de região saudável da aorta em ambas as extremidades (colos
proximal e distal do aneurisma), além de ter um diâmetro de 15 a
20% maior que o da artéria nessas regiões (oversizing) (Cook Medical,
2014; Braile Biomédica, 2014). Alguns modelos de SG contam ainda com
fixação ativa, ou seja, pequenos ganchos (hooks ou barbs) que aderem
à parede da artéria, reforçando a aderência da endoprótese (JACKSON;
CARPENTER, 2009).
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2.1.3.3 Resultados clínicos
O tratamento de AAA via EVAR é muito menos invasivo que
o método tradicional, resultando portanto em menores taxas de mor-
talidade durante a operação e tempos mais curtos de hospitalização
e recuperação, entre outras vantagens (TILLMAN; LEE; WHITTY, 2012;
CHADI et al., 2012). Por esse motivo, a técnica é indicada para pacientes
em que a cirurgia aberta representa riscos elevados, como idosos e por-
tadores de doenças cardíacas (MOHLER, 2014; ERNST, 1993). Na última
década, o uso da técnica endovascular tem crescido consideravelmente;
em alguns centros nos EUA, o reparo de AAA é feito via EVAR em
mais de 80% dos procedimentos eletivos (ALBUQUERQUE et al., 2010).
Apesar das vantagens associadas, uma cirurgia de tipo EVAR
requer um acompanhamento rigoroso após a cirurgia e não raro leva à
necessidade de intervenções secundárias, que se fazem necessárias devido
ao aparecimento de problemas pós-operatórios (por exemplo, vazamen-
tos, formação de trombos, entre outros). Num estudo comparativo de 7
anos entre as técnicas tradicional (ou seja, cirurgia aberta) e EVAR, Cao
et al. (2004) relatam que houve necessidade de procedimentos adicionais
em 15,7% dos pacientes submetidos a EVAR e somente em 3% daqueles
operados pelo método clássico. Stokmans et al. (2012) realizaram um
estudo envolvendo 1262 pacientes submetidos a cirurgias tipo EVAR,
realizadas entre 2009 a 2011 e nas quais o modelo de SG Endurant®
(Medtronic, Minneapolis, EUA) foi utilizado, e obtiveram uma taxa de
16,6% de problemas pós-operatórios até 30 dias após a cirurgia.
2.2 ASPECTOS MECÂNICOS DOS SGS
Muitas vezes, os problemas pós-operatórios que surgem ao se
realizar um reparo de aneurisma utilizando a técnica EVAR estão re-
lacionados com características mecânicas inadequadas do SG utilizado
(SINGH; WANG, 2014; MOHLER, 2014; DEMANGET et al., 2012). O com-
portamento mecânico dessas endopróteses, por sua vez, está diretamente
relacionado a aspectos construtivos como os materiais utilizados na fa-
bricação de cada componente, forma geométrica e posição dos stents,
fixação dos stents no graft, entre outros.
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2.2.1 Falhas mecânicas
A Figura 5 ilustra algumas falhas mecânicas que podem ocorrer
no SG após uma cirurgia de EVAR, a saber: rompimento do graft
(Figura 5a), rompimento das suturas que prendem os stents ao graft
(Figura 5b) e fratura dos stents (Figura 5c), relacionada sobretudo à
fadiga do material.
Figura 5 – Falhas mecânicas em SGs
(a) (b) (c)
Fonte: adaptado de Demanget (2013)
Outros problemas pós operatórios, embora não constituam falhas
mecânicas no sentido estrito do termo, estão também relacionados às
características mecânicas dos SGs. De especial importância é a questão
de compliance entre o SG e a artéria à qual ele se destina: uma vez
que as artérias são tubos elásticos, é fundamental que a endoprótese
tenha capacidade de acompanhar as variações no diâmetro arterial que
ocorrem durante o ciclo cardíaco, devido à diferença entre as pressões
sistólica (maior) e diastólica (menor), sob pena de ocorrerem vazamentos
ou mesmo um deslocamento do SG durante a sístole (SINGH; WANG,
2014).
2.2.2 Geometria e conformabilidade
A conformabilidade do SG à geometria de artérias tortuosas cons-
titui outro desafio relacionado às características mecânicas dos diferentes
modelos de endoprótese. Em muitos pacientes, por exemplo, a artéria
aorta e suas ramificações apresentam grande tortuosidade: Balasubra-
manian et al. (2009) apud Demanget et al. (2012) encontrou angulações
superiores a 90° nas artérias ilíacas em 38% dos pacientes, com um
máximo de 120°, enquanto Albertini et al. (2006) apud Demanget et
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al. (2012) reporta angulações de até 180° na artéria ilíaca. Weale et al.
(2010) menciona ângulos de 63° a 110° nas artérias aorta de 30 pacientes.
A Figura 6 mostra alguns exemplos de AAA cujos vasos sanguíneos
envolvidos apresentam trechos com grande angulação.
Figura 6 – Angulações de (a) 180°e (b) 90°.
(a) (b)
Fonte: adaptado de Demanget et al. (2012) e Weale et al. (2010)
Nesse tipo de situação, o comportamento à flexão do SG utilizado
passa a ter grande importância, uma vez que problemas pós-operatórios
como endoleaks, trombose e estenose foram associados a uma rigidez à
flexão excessiva de SGs utilizados em pacientes com artérias tortuosas
(DEMANGET et al., 2013). A Figura 7 ilustra o comportamento simulado
de diferentes modelos de SGs em um aneurisma ilíaco idealizado com
180° de angulação.
Figura 7 – Diferentes modelos de SG a uma angulação de 180°.
®Zenith  Flex Endurant® ®Zenith  Spiral-Z®Zenith  LP
Fonte: adaptado de Demanget et al. (2013)
Como fica claro na Figura 7, qualitativamente, pode-se notar que
alguns modelos - Zenith Flex e Talent - desenvolvem dobras severas,
que indicam cuidado na sua utilização em situações de grande tortuosi-
dade. O comportamento à flexão de um determinado modelo de SG,
por sua vez, depende fortemente das suas características geométricas,
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especialmente da forma e configuração da parte metálica (stents). Para
cada tipo de aplicação existem hoje no mercado diversos fabricantes e
modelos diferentes de endopróteses. A Figura 8 ilustra algumas das con-
figurações geométricas possíveis para a parte metálica dos SGs: stents
em Z (a), stents em espiral (b) e stents com espiral em Z (c).
Figura 8 – Configurações dos stents
(a) Endurant (b) Aorfix (c) Zenith  Spiral-Z® ® ®
Fonte: adaptado de Demanget et al. (2013)
2.2.3 Materiais
Via de regra, o esqueleto de metal (stent) das endopróteses é
fabricado em ligas de aço inoxidável ou ligas de níquel-titânio (comercial-
mente conhecidas como Nitinol); já o tubo protético (graft) normalmente
é fabricado utilizando finos tecidos de polietileno tereftalato (Dacron®)
ou películas de politetrafluoretileno expandido (ePTFE) (SINGH; WANG,
2014).
2.2.3.1 Nitinol
As ligas de níquel-titânio têm se destacado como material para
fabricação de stents, sendo também utilizadas na porção metálica dos
SGs (MOHD et al., 2014; SINGH; WANG, 2014). Compostas por 38-50%
de titânio em peso, essas ligas são capazes de variar suas caracterís-
ticas através de uma transformação de fases em estado sólido - de
martensita para austenita, e vice-versa (BARBARINO et al., 2014). Essa
transformação ocorre como resultado de uma mudança de tempera-
tura (efeito de memória de forma) ou de um carregamento mecânico
(efeito de superelasticidade) (MOHD et al., 2014). Esses dois efeitos
estão ilustrados na Figura 9. Note-se que a fase martensítica do Ni-
tinol é estável a temperaturas mais baixas do que a fase austenítica
(Mf < Ms < As < Af ).
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Figura 9 – Efeitos de superelasticidade e memória de forma
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Fonte: adaptado de Barbarino et al. (2014)
O efeito de memória de forma de uma via, o mais usual, ocorre
a temperaturas na faixa Ms < T < As; nesse caso, uma deformação
permanente no material (res) pode ser recuperada aquecendo-o a uma
temperatura acima de Af (MOHD et al., 2014). Já o efeito de superelas-
ticidade (ou pseudoelasticidade) ocorre a temperaturas acima de Af
(MOHD et al., 2014) e está ilustrado separadamente na Figura 10.
Figura 10 – Efeito de superelasticidade
Tensão
Deformação
EA EM
σy
σMf
σMs
σAs
σAf
A
M
M
A
σMf
σMs
σAs
σAf
tensão inicial de
martensitização
tensão final de
martensitização
tensão inicial de
austenitização
tensão final de
austenitização
σy tensão de escoa-
mento (martensita)
Fonte: adaptado de Barbarino et al. (2014)
Nesse caso, sob a ação de uma carga externa, o material inicial-
mente deforma-se conforme o módulo de elasticidade da fase austenítica
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(EA) até a tensão σMs, em que se inicia a formação de martensita. Ao se
atingir a tensão σMf , a microestrutura do material torna-se totalmente
martensítica; quando carregado acima desse nível de tensões, o material
deforma-se conforme o módulo de elasticidade da fase martensítica (EM ).
Como a uma temperatura T > Af a fase martensítica não é estável,
quando a força é retirada, após o material descarregar até a tensão
σAs, a fase martensítica começa então a se transformar em austenita.
Ao atingir a tensão σAf , a microestrutura torna-se de novo totalmente
austenítica (BARBARINO et al., 2014).
No caso de ligas de níquel-titânio utilizadas para a construção
de stents e SGs, têm-se Af ≈ 30℃ (PELTON et al., 2008), de forma
que o comportamento do Nitinol no interior das artérias humanas (a
T ≈ 37, 5℃) é superelástico, o que garante boa conformabilidade às
diferentes geometrias vasculares, conforme ilustrado pela Figura 11.
Figura 11 – Aplicação do efeito de superelasticidade em um stent
Tensão
Deformação
A
stent comprimido (cateter)
stent liberado na artéria
A
B
BC
B
C
RFF
COF
Fonte: adaptado de Mohd et al. (2014)
Após ser fabricado, o stent de Nitinol passa por um processo de
inserção num cateter (ponto B, na Figura 11), durante o qual o material
passa por uma transformação de fase (de austenita para martensita),
conforme explicado anteriormente. Em seguida, já dentro do corpo
humano, a endoprótese é liberada numa artéria, cujo diâmetro é sempre
menor que o diâmetro original do stent, devido ao oversizing necessário
para fixação da endoprótese. Como resultado, o Nitinol não recupera
toda a deformação causada pela inserção no cateter, descarregando
somente até o ponto C na Figura 11.
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Nesse ponto, o stent exerce sobre a parede da artéria uma força
relativamente pequena COF (do inglês chronic outward force1), ao
mesmo tempo que resiste a um movimento de contração (estenose)
com uma força relativamente elevada RRF (do inglês radial resistance
force2). Dessa forma, o stent se mantém em posição devido à força
COF, que no entanto é pequena o bastante de modo a não deformar a
artéria; ao mesmo tempo que resiste a um movimento de estenose (que
pode ser causado por uma força externa ou mesmo pela própria artéria)
com uma força RRF, bem mais elevada. Esse comportamento ocorre
não somente em stents, mas também em SGs cuja porção metálica seja
fabricada em Nitinol.
Além disso, as ligas de níquel-titânio são menos trombogênicas,
apresentam boa biocompatibilidade, possuem alta resistência à corrosão
e proporcionam grandes níveis de deformações recuperáveis (até 8,5%).
(MOHD et al., 2014) Por esses e outros motivos, o Nitinol é uma excelente
escolha para a construção de stents e SGs.
2.2.3.2 Dacron
O uso de grafts fabricados em finos tecidos de polietileno (Da-
cron®) permanece como procedimento padrão em reparos de AAA
segundo o método tradicional, com cirurgia aberta (SINGH; WANG,
2014). Esse tipo de tecido também é utilizado na fabricação de SGs.
Demanget (2012) realizou uma série de ensaios de tração em amostras
de Dacron® e constatou um marcado comportamento ortotrópico, que
resulta da trama do tecido, conforme mostrado na Figura 12.
Figura 12 – Módulos de elasticidade do Dacron® em função de θ
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Fonte: adaptado de Demanget (2012)
1“Força crônica para fora”, em tradução livre
2“Força de resistência radial”, em tradução livre
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Na Figura 12 estão plotados os valores do módulo de elasticidade
em função do ângulo de orientação θ de amostras de Dacron, obtidas
junto a um fornecedor da indústria de SGs (Vascutek, Inchinnan, United
Kingdom), cuja era espessura t = 0, 08.
Em adição ao comportamento ortotrópico, o autor observou que
as finas amostras de Dacron ensaiadas apresentam um comportamento
peculiar quando submetidas à flexão. Com efeito, as formulações tradici-
onais prevêem que um corpo bidimensional, de material elástico, resiste
à flexão por meio de duas componentes de rigidez: uma de membrana,
DM ∝ tE (que atua no plano), e uma de flexão, DF ∝ t3E, onde t é a es-
pessura e E o módulo de elasticidade da casca ou placa. Formulações de
membrana, utilizadas para modelar placas finas, assumem que DF = 0,
enquanto formulações de casca consideram as duas componentes.
A despeito disso, Demanget (2012) demonstrou que o compor-
tamento das amostras de Dacron sob flexão não é adequadamente
modelado nem por uma formulação de membrana, nem por uma for-
mulação tradicional de casca. Ao invés disso, o tecido apresenta um
comportamento intermediário: a rigidez de membrana é proporcional
a tE, mas a rigidez à flexão é não-nula e proporcional a αt3E, com
0 < α < 1. Como uma formulação desse tipo não está disponível na
maior parte dos softwares comerciais, Demanget (2012) utilizou, em
suas simulações, valores virtuais de espessura t′ = t
√
α e do módulo
de elasticidade E′ = E/
√
α, de maneira tal que DM ∝ t′E′ ≡ tE
mas DF ∝ t′3E′ ≡ αt3E. O valor de α, por sua vez, foi determinado
através de um ensaio conhecido como nail test, em que uma amostra de
tecido é fixada em balanço e se deforma sob a ação do próprio peso. O
procedimento está ilustrado na Figura 13.
Figura 13 – Nail test
gravidade
tecido
Fonte: adaptado de Demanget (2012)
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Para as amostras da empresa considerada, os ensaios permitiram
estimar α = 1/25; ou seja, a rigidez à flexão real é 25 vezes menor que
o valor teórico. Isso corresponde, portanto, a dividir a espessura real t
por cinco e multiplicar o módulo de elasticidade E pelo mesmo valor.
2.3 MÉTODO DE ELEMENTOS FINITOS
A investigação da influência dos aspectos mecânicos mencionados
sobre o comportamento global dos SGs é uma parte fundamental do
desenvolvimento de endopróteses que possam levar a menores taxas de
problemas pós-operatórios, especialmente em aplicações críticas, como
é o caso de geometrias vasculares tortuosas. No entanto, o desenvol-
vimento de novos modelos de SGs envolve diversos aspectos éticos -
relacionados sobretudo a testes clínicos in vivo - e regulatórios, uma
vez que, em todo o mundo, esse tipo de produto médico conta com
um estrito controle por parte de agências governamentais de saúde
(ANVISA no Brasil, FDA nos EUA, entre outras).
Nesse escopo, o uso de técnicas númericas torna-se interessante
como ferramenta auxiliar de avaliação (bio)mecânica de diferentes con-
figurações de SGs, especialmente nos primeiros estágios de desenvol-
vimento (antes da elaboração de protótipos), uma vez que permite a
investigação do comportamento (bio)mecânico dos diferentes modelos a
um custo financeiro relativamente baixo e sem impedimentos éticos ou
regulatórios.
A simulação do comportamento mecânico de próteses autoexpan-
síveis do tipo stent (ou seja, sem o graft) pelo Método de Elementos
Finitos foi bastante utilizada ao longo da última década, nos mais varia-
dos contextos (CHUA; MACDONALD; HASHMI, 2002; LI; KLEINSTREUER,
2005; MARREY et al., 2006; KIM; KANG; YU, 2008; ZAHEDMANESH; KELLY;
LALLY, 2010; AURICCHIO et al., 2011; BOCK et al., 2012a; GROGAN; LEEN;
MCHUGH, 2013). No entanto, trabalhos dedicados à simulação numérica
do comportamento mecânico de SGs são relativamente recentes, devido
à complexa interação entre o fino tubo polimérico e a estrutura metálica
que o sustenta.
Kleinstreuer et al. (2008) publicaram um trabalho pioneiro de
simulação de um SG completo, mas o modelo utilizado era genérico,
i.e. não representava nenhuma endoprótese disponível no mercado. O
primeiro trabalho a simular com sucesso modelos comerciais de SGs foi
publicado por Demanget et al. (2012), que propuseram um procedimento
para análise da flexibilidade de SGs, por meio de simulações de elemen-
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tos finitos, que mostrou boa correlação com resultados experimentais
(DEMANGET et al., 2012). O método foi posteriormente utilizado para
simular uma flexão a 180°em 8 modelos de SGs atualmente utilizados
na área de EVAR (DEMANGET et al., 2013).
Bock et al. (2012b), por outro lado, simularam a instalação de
um SG em um modelo de AAA construído em silicone, comparando o
resultado numérico com um ensaio experimental. Auricchio et al. (2013)
realizaram uma comparação numérico-experimental da instalação de um
SG em um o aneurisma na porção superior (torácica) da aorta em um
paciente submetido a EVAR. Perrin et al. (2015b) simularam a instalação
de 5 endopróteses comerciais em dois modelos idealizados de aneurisma,
e posteriormente publicaram um estudo envolvendo uma comparação
numérico-experimental de procedimentos de EVAR realizados em 3
pacientes (PERRIN et al., 2015a).
Uma característica importante desses trabalhos é que, em todos
eles, a análise foi feita utilizando o método de integração temporal
explícita das equações de movimento. A escolha do método explícito
facilita significativamente o tratamento das instabilidades causadas
por não-linearidades decorrentes do surgimento de regiões de contato
(dobras) no graft. No entanto, cuidados especiais são necessários para
assegurar a precisão e efetividade do método, cuja formulação será
apresentada nesta seção.
2.3.1 Princípio dos trabalhos virtuais
NOTA: A convenção de Einstein se aplica às equações abaixo:
para cada índice repetido, há um somatório implícito.
Seja um corpo arbitrário de domínio Ω0 ⊂ R3, com fronteira Γ0,
que se deforma sob a ação de forças de corpo b e de superfície t ao
longo de um intervalo de tempo [0, t] até atingir a configuração Ω ⊂ R3
de fronteira Γ, conforme mostrado na Figura 14.
Seja um sistema de coordenadas cartesianas fixo no tempo e um
ponto X ∈ R3 no instante inicial, que se move para uma posição x ∈ R3
no instante t. Considerando uma formulação Lagrangeana, pode-se
descrever a posição x no instante t como uma função
x = x(X, t) ou xi = xi(X, t), (2.1)
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Figura 14 – Deformação do corpo Ω0 ao longo do tempo
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Fonte: adaptado de LSTC (2015)
e o deslocamento u como
u(X, t) = x(X, t)−X ou ui(X, t) = xi(X, t)−Xi. (2.2)
Por outro lado, conforme mostrado na Figura 14, em qualquer
instante t a fronteira Γ pode ser subdividida em duas parcelas Γt e Γu,
onde são prescritas, respectivamente, forças de superfície t = t(X, t) e
deslocamentos u = u(X, t). Note que Γt ∩ Γu = ∅ e Γt ∪ Γu = Γ. Em
particular, as forças de superfície t devem obedecer à relação
t = n · σ ou ti = njσji ∀ X ∈ Ω0, ∀ t ≥ 0, (2.3)
onde σ = σ(X, t) é o tensor de tensões de Cauchy e n = n(X, t) é o
vetor normal à superfície no ponto x. O tensor σ(X, t) é obtido a partir
dos deslocamentos u(X, t) por meio de uma equação constitutiva.
Admitindo que o modelo de material é conservativo (elástico), a defor-
mação total, definida pelo deslocamento, é suficiente para determinar o
estado de tensões, ou seja,
σ(X, t) = f(u) ∀ X ∈ Ω0, ∀ t ≥ 0. (2.4)
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Em qualquer instante t, todos os pontos do corpo Ω devem
satisfazer às condições de conservação de massa, momento linear e
momento angular (BELYTSCHKO; LIU; MORAN, 2000), a saber:
Conservação de massa:
ρ(X, t)J(X, t) = ρ(X, 0) = ρ0(X) (2.5)
Conservação de momento linear:
∇ ·σ+ ρb = ρu¨ ≡ ρD
2u
Dt2
ou ∂σji
∂xj
+ ρbi = ρu¨i ≡ ρD
2ui
Dt2
(2.6)
Conservação de momento angular:
σ = σT ou σij = σji (2.7)
Por outro lado, note que o campo de deslocamentos u(X, t) na
Equação (2.6) deve satisfazer, em cada instante t, as condições de
contorno em Γu. Em outras palavras,
u(X, t) ∈ U = {u ∈ H2(Ω) | u(X, t) = u(X),∀ X ∈ Γu ∀ t ≥ 0}, (2.8)
onde H2(Ω) é o espaço de funções quadrado-integráveis com primeira e
segunda derivadas quadrado-integráveis no domínio Ω.
A solução do problema us ∈ U pode ser obtida resolvendo de
forma analítica as Equações (2.5)-(2.7), chamadas também de forma
forte do problema. Na prática, porém, isso normalmente só é possível
em problemas muito simples (BATHE, 1996). Uma alternativa para
encontrar a solução us é integrar o resíduo da Equação (2.6) multiplicado
por uma função-peso δu, no domínio Ω, de forma a obter a forma
fraca do problema. As funções-peso são variações admissíveis para o
campo de deslocamentos us ∈ U que soluciona o problema, definidas
como
δu ∈ U0 = {δu ∈ H2(Ω) | δu(X) = 0,∀ X ∈ Γu}. (2.9)
Esse procedimento é conhecido como técnica dos resíduos
ponderados (LSTC, 2015), cujo resultado fornece
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∫
Ω
σ : δ dΩ−
∫
Ω
δu · ρb dΩ−
∫
Γt
δu · t dΓ
+
∫
Ω
δu · ρu¨ dΩ = 0, ∀ δu ∈ U0, ∀ t ≥ 0 (2.10)
onde δ é o tensor deformação, definido por
δ = (∇sδu) = 12
[∇δu + (∇δu)T ] . (2.11)
A Equação (2.10) é chamada de Princípio dos Trabalhos Vir-
tuais. De fato, os termos da Equação (2.10) podem ser identificados
com trabalhos “virtuais” de forças atuando sobre o corpo (NOELS, 2004),
ou seja:
Trabalho virtual das forças internas, δWint:∫
Ω
σ : δ dΩ =
∫
Ω
σij(δ)ij dΩ (2.12)
Trabalho virtual das forças externas, δWext:∫
Ω
δu ·ρb dΩ +
∫
Γt
δu · t dΓ =
∫
Ω
δuiρbi dΩ +
∫
Γt
δuiti dΓ (2.13)
Trabalho virtual inercial ou cinético, δK:∫
Ω
δu · ρu¨ dΩ =
∫
Ω
δuiρu¨i dΩ (2.14)
A Equação (2.10) pode então ser escrita como
δW = δWint − δWext + δK = 0,∀ δu ∈ U0, ∀ t ≥ 0. (2.15)
2.3.2 Aproximação por elementos finitos
Conforme mencionado anteriormente, somente em casos muito
simplificados é pode-se determinar de forma exata (analítica) o campo
de deslocamentos us ∈ U que soluciona o problema. É possível, no
entanto, utilizar uma aproximação de Galerkin para, partindo do
49
Princípio dos Trabalhos Virtuais, obter uma solução aproximada ush ≈
us (BATHE, 1996).
Primeiramente note que, dada uma função up ∈ U fixa, mas
arbitrária, pode-se escrever um campo de deslocamentos qualquer u ∈ U
como
u(X, t) = up(X, t) + δu(X), para algum δu ∈ U0, ∀ t > 0. (2.16)
onde a função-peso δu(X) pode ser diferente em cada instante t > 0.
Por outro lado, é fácil constatar que o espaço de funções-peso U0 é um
subespaço vetorial de H2(Ω), pois é fechado para soma e multiplicação
por escalar. Sendo assim, a solução exata us ∈ U poderia ser reescrita,
partindo da Equação (2.16), como
us(X, t) = up(X, t) + δu(X) = up(X, t) +
∞∑
i=1
αi(t)φi(X) (2.17)
onde {φ1(X), . . . } é uma base de infinitas funções para o espaço U0 e
αi(t) são os coeficientes que determinam a função-peso δu(X) no instante
t. Partindo desse fato, o método de Galerkin propõe aproximar o
espaço de funções-peso U0 por um subespaço U0h ⊂ U0 tal que
U0h = {δuh =
nF∑
i=1
αiφi(X) | φi(X) = 0,∀ X ∈ Γv}, (2.18)
onde {φ1(X), . . . ,φnF (X)} é uma base finita de nF funções que geram
o espaço aproximado de funções-peso U0h. Analogamente, é possível
definir um espaço aproximado de solução Uh tal que
Uh = {uh ∈ U | uh = up + δuh ∀ δu ∈ U0h}. (2.19)
Pode-se então buscar determinar a função ush ∈ Uh para a qual
o princípio dos trabalhos virtuais mais se aproxima de zero, ou seja,
deseja-se encontrar um conjunto de coeficientes {α1h, . . . , αnF h} para
os quais a Equação (2.15) fornece
δW (ush) = δWint(ush)− δWext(ush) + δK(ush) ≈ 0, ∀ t ≥ 0, (2.20)
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de tal forma que ush ≈ us, onde us ∈ U é a solução exata do problema.
A abordagem clássica utilizada para construir uma base de fun-
ções para a técnica de Galerkin consiste em dividir o domínio do pro-
blema em um certo número de elementos finitos, conforme exemplifi-
cado na Figura 15 para um domínio bidimensional Ψ discretizado em 2
elementos finitos Ψ1 e Ψ2.
Figura 15 – Malha bidimensional com funções de forma
1
2
3
4
Φ1 Φ2 
Φ3 Φ4 
Ψ1 
Ψ2 
Fonte: adaptado de Fish e Belytschko (2007)
Nesse exemplo, as funções {φ1, . . . , φ4} formam a base para a
aproximação de Galerkin. Tais funções são construídas com base nos 4
vértices (nós) da malha, que são utilizados para interpolar os desloca-
mentos dos demais pontos do domínio.
Seja agora uma malha de nE elementos finitos Ωe, com nN
vértices (nós), que discretizam o domínio tridimensional Ω da Figura 14.
Supondo que o I-ésimo nó da malha encontra-se numa posição XI ∈ R3
no instante inicial t = 0 e se move para uma posição xI(t) ∈ R3 no
instante t, pode-se utilizar as posições xI(t) para interpolar a posição
x(X, t) de um ponto qualquer X ∈ Ω no instante t, de forma que
x(X, t) ≈ N I(X)xI(t) ou xi(X, t) ≈ N I(X)xiI(t). (2.21)
Nesse caso, N I(X) : Ωe ⊂ R3 → R são funções de interpolação
definidas de modo análogo ao caso bidimensional exemplificado na
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Figura 15, e que em conjunto formam uma base de funções para a
aproximação de Galerkin. Em particular, note que, conforme ilustrado
na Figura 15, as funções de interpolação têm a propriedade
N I(XJ) = δIJ , ∀ I, J ∈ {1, 2, . . . , nN}, (2.22)
onde δIJ é a função delta de Kronecker.
De forma análoga à Equação (2.21), uma função-peso δu ∈ U0
pode ser aproximada por
δu ≈ δuh(X) = N I(X)δuI ou δui ≈ δuih(X) = N I(X)δuiI , (2.23)
onde δuI são os valores da função-peso no nó I. Note que as funções-
peso não variam com o tempo, portanto o vetor δuI é arbitrário, mas
constante. Substituindo a Equação (2.23) no princípio dos trabalhos
virtuais, Equação (2.10), o problema aproximado passa a ser encontrar
u0h ∈ U0h tal que
∫
Ω
σijδij dΩ − δuiI
∫
Ω
N Iρbi dΩ − δuiI
∫
Γt
N Iti dΓ
+ δuiI
∫
Ω
N Iρu¨i dΩ = 0, ∀ δuh ∈ U0h, ∀ t ≥ 0. (2.24)
Relembrando agora a definição do tensor deformação δ = ∇sδu,
conforme a Equação (2.11), note que
∂(δui)
∂xj
σij = [∇δu]ijσij = [∇sδu]ijσij = δijσij . (2.25)
Na Equação (2.25), faz-se uso do fato que o tensor de tensões de
Cauchy σ é simétrico, uma característica que decorre da conservação do
momento angular, Equação (2.7). Por outro lado, por propriedades de
tensores, o produto de um tensor simétrico σ por um tensor arbitrário
∇δu é igual ao produto de σ pela parcela simétrica de ∇δu (MASE,
1970). Substituindo a Equação (2.23) em (2.25), temos
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σijδij =
∂(δui)
∂xj
σij ≈ δuiI ∂N
I
∂xj
σij , (2.26)
já que δuI é constante no tempo. Levando agora a Equação (2.26) à
Equação (2.24), chega-se a
δui
I
(∫
Ω
σij
∂N I
∂xj
dΩ−
∫
Ω
N Iρbi dΩ−
∫
Γt
N Iti dΓ
+
∫
Ω
N Iρu¨i dΩ
)
= 0, ∀ δuh ∈ U0h, ∀ t ≥ 0. (2.27)
Note que uma aproximação para a aceleração u¨(X, t) pode ser
obtida a partir da definição dos deslocamentos, Equação (2.2), e a
aproximação da posição x(X, t), Equação (2.21), como
u¨(X, t) = ∂
2x(X, t)
∂t2
≈
u¨h(X, t) = ∂
2[N I(X)xI(t)]
∂t2
= N I(X)∂
2xI(t)
∂t2
. (2.28)
A Equação (2.28) pode ser reescrita como
u¨(X, t) ≈ N I(X)u¨I(t) ou u¨i(X, t) ≈ N I(X)u¨Ii (t), (2.29)
onde u¨I(t) é o vetor de acelerações no nó I. Substituindo agora a
Equação (2.29) na Equação (2.27), chega-se a
δui
I
(∫
Ω
σij
∂N I
∂xj
dΩ−
∫
Ω
N Iρbi dΩ−
∫
Γt
N Iti dΓ
+u¨Ji
∫
Ω
ρN INJ dΩ
)
= 0, ∀ δuh ∈ U0h, ∀ t ≥ 0. (2.30)
Finalmente, invocando a arbitrariedade de δuh, conclui-se que
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∫
Ω
σij
∂N I
∂xj
dΩ−
∫
Ω
N Iρbi dΩ−
∫
Γt
N Iti dΓ
+ u¨Ji
∫
Ω
ρN INJ dΩ = 0, ∀ I = 1, . . . , nN , ∀ t ≥ 0. (2.31)
Note que, de acordo com a Equação (2.29), u¨Ji não depende de X.
Definindo agora o tensor de massa MIJ referente aos nós I e J como
[MIJ ]ij = δij
∫
Ω
ρN INJ dΩ, (2.32)
pode-se identificar os termos da Equação (2.31) como vetores de forças
nodais referentes ao nó I = 1, . . . , nN , a saber:
Forças nodais internas, fintI :
[fintI ]i =
∫
Ω
σij
∂N I
∂xj
dΩ =
∫
Ω
σ · ∇N I dΩ, ∀ t ≥ 0 (2.33)
Forças nodais externas, fextI :
[fextI ]i =
∫
Ω
N Iρbi dΩ +
∫
Γt
N Iti dΓ
=
∫
Ω
N Iρb dΩ +
∫
Γt
N It dΓ, ∀ t ≥ 0 (2.34)
Forças nodais inerciais, fkI :
[fkI ]i = u¨Ji
∫
Ω
ρN INJ dΩ = MIJ · u¨J , ∀ t ≥ 0 (2.35)
onde u¨J(t) ≡ x¨J(t) é o vetor de acelerações no nó J . Cada um
dos vetores de forças nodais tem 3 componentes, ou seja, o número de
graus de liberdade de cada nó.
Agrupando os vetores fintI , fextI e fkI de cada nó I em vetores
globais (ou seja, referente a todos os nós da malha) de forças fint, fext
e fk, respectivamente, pode-se reescrever a Equação (2.31) como
fint − fext + fk = fint − fext + M · u¨ = 0, ∀ t ≥ 0, (2.36)
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onde M e u¨(t) são, respectivamente, o tensor de massa e o vetor de
acelerações globais. A Equação (2.36) descreve o sistema Ω discretizado
no espaço (elementos finitos Ωe) de forma contínua no tempo, sendo
por isso chamada de equação de momento semidiscreta.
Note que o vetor de forças nodais internas fint, Equação (2.33),
depende do tensor de tensões de Cauchy σ, que por sua vez é função
dos deslocamentos nodais u(t), conforme descrito pela Equação (2.4).
Já o vetor de forças nodais externas fext, Equação (2.34), depende das
forças de corpo b e de superfície t, que são dependentes do tempo t.
Finalmente, as acelerações nodais u¨(t) na Equação (2.35) claramente
dependem do tempo, enquanto a matriz de massa M é constante para
todo instante t. Levando em consideração essas dependências, a Equação
(2.36) pode ser reescrita nos moldes da Segunda Lei de Newton como
f(u, t) = M · u¨(t), ∀ t ≥ 0 onde f(u, t) = fext(t)− fint(u, t). (2.37)
Na Equação (2.37), pelas características dos carregamentos con-
siderados, o vetor de forças externas independe do deslocamento. En-
tretanto, várias situações físicas modificam esse quadro: em um corpo
imerso em um fluido e que se deforma sob a ação da pressão circundante,
por exemplo, as forças externas se modificam e mudam de direção em
conjunto com a superfície que se deforma.
Outro caso, de particular interesse para o presente trabalho, é
quando ocorre uma condição de contato (seja com ou sem atrito) entre
o corpo que se deforma e um obstáculo qualquer, ou mesmo entre
diferentes partes do corpo. Essa condição incorpora restrições para o
movimento na direção normal à superfície de contato e forças de atrito
(se houver) na direção tangencial. Nesse caso, o vetor de forças externas
fext depende não-linearmente dos deslocamentos tanto quanto o vetor de
forças internas fint. Essas não-linearidades serão relevantes no momento
de escolha da técnica de integração temporal, como poderá ser visto no
próximo item.
2.3.3 Integração temporal
Seja T > 0 o instante final da deformação considerada. Teo-
ricamente, poder-se-ia resolver analiticamente o sistema de equações
diferenciais descrito na Equação (2.37) de forma a obter uma expressão
u(t) contínua no tempo para os deslocamentos nodais ao longo do inter-
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valo [0, T ]. Na prática, porém, devido à complexidade das equações, é
comum utilizar os chamados métodos de integração direta para obter
uma solução discretizada no tempo.
Nesses métodos procura-se satisfazer a Equação (2.37) em um
conjunto {0, t1 = ∆t, t2 = 2∆t, . . . , tn = n∆t, . . . , tNp = T} de Np
instantes de tempo, chamados passos de integração.
2.3.3.1 Métodos β de Newmark
Sejam un = u(tn) os deslocamentos nodais no instante de tempo
tn que satisfazem a Equação (2.37). No instante tn+1, partindo de un
conhecido, busca-se então determinar os deslocamentos nodais un+1
tais que a função resíduo r(u, t) se anule, ou seja
r(un+1, tn+1) = fint(un+1, tn+1)− fext(tn+1) + M · u¨n+1 = 0. (2.38)
Para esse propósito, os métodos de integração direta, via de regra,
partem de alguma hipótese sobre o comportamento dos deslocamentos
no intervalo [tn, tn+1]. No caso do método β de Newmark, supõe-se que
os deslocamentos nodais un+1 obedecem à relação
un+1 = u˜n+1 + β∆t2u¨n+1, onde
u˜n+1 = un + ∆tu˙n + ∆t
2
2 (1− 2β)u¨n, (2.39)
e as velocidades nodais u˙n+1 seguem a relação
u˙n+1 = u˙˜n+1 + γ∆tu¨n+1, onde u˙˜n+1 = u˙n + (1− γ)∆tu¨n. (2.40)
Nas Equações (2.39) e (2.40), β e γ são parâmetros que podem as-
sumir diversos valores; Belytschko, Liu e Moran (2000) apresentam uma
discussão detalhada acerca dos diferentes valores tipicamente utilizados
para essas duas variáveis.
Pode-se então escrever uma expressão para as acelerações nodais
u¨n+1 a partir da Equação (2.39), a saber
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u¨n+1 =
1
β∆t2 (un+1 − u˜n+1), com β > 0. (2.41)
Substituindo agora a Equação (2.41) na Equação (2.38), temos
r(un+1, tn+1) = fint(un+1, tn+1)− fext(tn+1)
+ 1
β∆t2M · (un+1 − u˜n+1) = 0. (2.42)
O método originalmente proposto por Newmark utilizava os
valores γ = 1/2 e β = 1/4 (BATHE, 1996). Quando esse é o caso, é fácil
verificar que a Equação (2.42) representa um conjunto não-linear de
equações algébricas cujas incógnitas são os deslocamentos nodais un+1.
A técnica mais robusta e mais utilizada para a solução de um sistema
desse tipo é o método de Newton. (BELYTSCHKO; LIU; MORAN, 2000)
O procedimento iterativo, ilustrado na Figura 16 para uma função
real f(x) : R → R, consiste em utilizar uma aproximação linear local
para a função f(x) em torno de xk, onde o subíndice indica a k-ésima
iteração. Se não houver problemas de convergência, após um deter-
minado número de iterações pode-se determinar x∗ tal que f(x∗) < ,
onde  é um número suficientemente pequeno.
Figura 16 – Método de Newton para função real
xk xk+1 x*
f(x)
x
aproximação linear
solução exata
Fonte: adaptado de Belytschko, Liu e Moran (2000)
Considerando então uma expansão de Taylor de primeira ordem
para a função resíduo r da Equação (2.42), temos
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r(un+1(k))+K∆u(k) +O(∆u(k)) = 0, onde K = ∂r(un+1
(k))
∂un+1
. (2.43)
Na Equação (2.43), o superíndice (k) denota a k-ésima iteração
do método, no instante tn+1, e a matriz K é chamada matriz Jacobi-
ana do sistema. Ignorando os termos de ordem superior reunidos em
O(∆u(k)), pode-se reescrever a Equação (2.43) como
r(un+1(k)) + K∆u(k) = 0. (2.44)
Resolvendo o sistema linear, pode-se determinar os deslocamentos
nodais un+1(k+1) como
un+1(k+1) = un+1(k) + ∆u(k) = un+1(k) −K−1r(un+1(k)). (2.45)
Deve-se então verificar se
‖r(un+1(k+1))‖ < , (2.46)
onde r(un+1(k+1)) é calculado como na Equação (2.42). Caso un+1(k+1)
não satisfaça a Equação (2.46), parte-se para a próxima iteração.
Procedimentos como o descrito nesta seção, que utilizam esquemas
iterativos, são chamados de métodos implícitos.
2.3.3.2 Convergência do método de Newton
A matriz Jacobiana K definida na Equação (2.43) está direta-
mente relacionada à taxa de convergência do método. (BELYTSCHKO;
LIU; MORAN, 2000) Em particular, se o problema analisado for tal que
1. A matriz K é função suficientemente suave dos deslocamentos u;
2. A matriz K é regular (invertível) e bem condicionada em todo o
domínio de deslocamentos u que o procedimento iterativo percorre.
o método de Newton apresenta uma taxa de convergência quadrática
(BELYTSCHKO; LIU; MORAN, 2000).
Infelizmente, grande parte dos problemas de engenharia não
satisfaz as condições acima. Ou ainda, mesmo que sejam satisfeitas as
condições de suavidade, o grau de não-linearidade do problema dificulta
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ou até mesmo impede que a convergência seja atingida. Essa situação é
particularmente marcada em problemas que envolvam muitos contatos
potenciais entre o corpo deformável e obstáculos externos, ou entre
partes diferentes do mesmo corpo. Exemplos típicos de situações desse
tipo são simulações de impacto de veículos (crash tests), ou ainda,
simulações de conformação de chapas.
Em simulações de endopróteses tipo stent-graft, o inevitável sur-
gimento de dobras na membrana gera regiões de contato imprevisíveis
entre os stents e o graft, ou mesmo entre diferentes partes do graft.
Aliados à baixa massa presente no graft, que é uma membrana muito
fina, o surgimento desses contatos dificulta bastante a convergência
de métodos de integração implícitos. Nesse caso, é recomendável uti-
lizar um método de integração explícito (PERRIN et al., 2015b) que,
por construção, permitem que cada incremento temporal seja resolvido
mediante a solução de um sistema linear de equações, conforme será
detalhado na próxima seção.
2.3.3.3 Método de diferenças centrais
Os métodos explícitos se caracterizam pela ausência de um pro-
cedimento iterativo. Um dos métodos explícitos mais populares em
mecânica computacional é o método das diferenças centrais (BELYTS-
CHKO; LIU; MORAN, 2000), que pode ser derivado do método β de
Newmark escolhendo γ = 1/2 e β = 0.
Novamente, busca-se determinar os deslocamentos un+1 a partir
de un, conhecidos do passo anterior. Nesse procedimento, porém, além
dos instantes tn e tn+1 que definem o passo de integração, considera-se
um instante adicional tn+1/2 no meio do intervalo, ou seja
tn+1/2 =
1
2(tn+1 − tn). (2.47)
Assumindo agora que a velocidade varia linearmente (ou seja, a
aceleração é constante) no intervalo [tn, tn+1], no instante tn+1/2 temos
u˙n+1/2 =
(un+1 − un)
tn+1 − tn =
1
∆t (un+1 − un). (2.48)
De maneira inteiramente análoga, no instante tn−1/2 do passo de
integração anterior, pode-se escrever
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u˙n−1/2 =
(un − un−1)
tn − tn−1 =
1
∆t (un − un−1). (2.49)
Supondo agora uma variação linear das acelerações nodais no
intervalo [tn+1/2, tn−1/2], temos
u¨n =
(u˙n+1/2 − u˙n−1/2)
tn+1/2 − tn−1/2 =
1
∆t (u˙n+1/2 − u˙n−1/2). (2.50)
Substituindo agora as Equações (2.48) e (2.49) na Equação (2.50),
chega-se finalmente a
u¨n =
un+1 − 2un + un−1
∆t2 . (2.51)
Ora, se un são os deslocamentos nodais conhecidos que satisfazem
a Equação (2.37) no instante tn, temos
M · u¨n = f(un, tn) = fint(un, tn)− fext(tn). (2.52)
Substituindo agora a Equação (2.51) na Equação (2.52) e rear-
ranjando os termos, chega-se finalmente a
1
∆t2M ·un+1 = fint(un, tn)− fext(tn) +
1
∆t2M · (2un −un−1). (2.53)
Nota-se claramente, a partir da Equação (2.53), que no caso
particular em que o tensor de massa M é uma matriz diagonal, pode-se
determinar os deslocamentos un+1 diretamente, sem a necessidade de
resolver um sistema de equações. Nos casos em que a matriz de massa
não é diagonal, existem procedimentos para diagonalizá-la, de modo a
viabilizar o uso do método explícito (BELYTSCHKO; LIU; MORAN, 2000).
2.3.3.4 Estabilidade do método de diferenças centrais
A utilização do método explícito facilita a resolução de problemas
não-lineares, uma vez que não é necessário realizar iterações via método
de Newton. No caso de simulações de endopróteses tipo stent-graft,
conforme mencionado, o uso do método de integração explícito, que cul-
mina na expressão incremental apresentada na Equação (2.53), facilita
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bastante o tratamento dos contatos que surgem entre os stents e o graft.
Essa vantagem, porém, tem seu preço, pois os métodos explícitos são
condicionalmente estáveis (BELYTSCHKO; LIU; MORAN, 2000).
De modo geral, diz-se que um método de integração é estável
se pequenas perturbações nos dados iniciais resultam em pequenas
perturbações na solução numérica final (BELYTSCHKO; LIU; MORAN,
2000). Em termos formais, se unA é a solução obtida para o instante
tn por um método de integração qualquer, diz-se que o procedimento é
estável se
||unA − unB || ≤ C, ∀ u0B tal que ||u0A − u0B || ≤ , (2.54)
onde C > 0 é um número arbitrário, mas constante. Pode-se demonstrar
(BELYTSCHKO; LIU; MORAN, 2000) que o método de diferenças centrais
é estável somente quando o tamanho do passo de integração ∆t é menor
que um valor crítico, a saber
∆t ≤ α∆tcrit, onde ∆tcrit = min
e
le
ce
. (2.55)
A Equação (2.55) é conhecida como condição de Courant-
Friedrichs-Lewy (CFL). Na maior parte dos softwares comerciais,
valor crítico ∆tcrit é calculado automaticamente tomando-se o menor
valor, entre todos os elementos e, para a razão entre o comprimento ca-
racterístico le e a velocidade ce de propagação de uma onda longitudinal,
conforme mostrado na Equação (2.55). Esse valor é então multiplicado
por um fator de redução α (tipicamente entre 0, 8 e 0, 98) que visa a
minimizar os possíveis efeitos desestabilizantes que venham a surgir em
virtude das não-linearidades do problema (BELYTSCHKO; LIU; MORAN,
2000). O tamanho do passo de integração é ajustado automaticamente
para que esse valor crítico não seja ultrapassado.
A limitação imposta pela Equação (2.55) constitui uma desvan-
tagem do método explícito frente aos procedimentos implícitos, que
são incondicionalmente estáveis; ou seja, num método implícito
não existe limite para o tamanho do passo de integração ∆t. No caso
dos métodos β de Newmark, apresentados na Seção 2.3.3.1, pode-se
demonstrar que o procedimento é incondicionalmente estável sempre
que β ≥ γ/2 ≥ 1/4 (BELYTSCHKO; LIU; MORAN, 2000).
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2.3.3.5 Ensaios quase-estáticos
A natureza do método explícito visa à simulação de fenômenos
dinâmicos (CHOI et al., 2002), como a batida de um automóvel contra
um obstáculo (crash test), o impacto de um objeto contra o piso, um
projétil atirado contra uma parede, entre outros. Nesse tipo de problema,
as forças inerciais fk = M · u¨ na Equação (2.36) têm grande influência
sobre o resultado final, uma vez que o curto intervalo de tempo em que
a deformação ocorre acarreta em acelerações u¨ elevadas. De maneira
oposta, em problemas quase-estáticos, como uma viga engastada que
se deforma sob a ação da gravidade, as deformações ocorrem, via de
regra, em períodos longos de tempo, de modo que as acelerações são
praticamente nulas. Dessa forma, as forças inerciais também se anulam,
com fk ≈ 0 e a Equação (2.36) se resume a
fint − fext ≈ 0, ∀ t ≥ 0 (2.56)
Não há impedimento teórico ao emprego do método explícito
para a resolução de problemas quase-estáticos, desde que se garanta
que o tempo total T da simulação seja suficientemente longo de modo a
assegurar que as forças inerciais permaneçam negligíveis, ou seja, que
fk  fint, fext. Essa exigência, no entanto, não é trivial: conforme
fica claro a partir da Equação (2.55), malhas de elementos finitos que
contenham elementos de dimensões muito reduzidas (ou seja, le pequeno)
ou elementos muito rígidos (nos quais a velocidade ce de propagação de
onda é elevada) comprometem a eficiência do método, pois o tamanho do
passo de integração ∆t de toda a malha é limitado por esses elementos.
(BELYTSCHKO; LIU; MORAN, 2000)
E assim, caso o valor de ∆t seja muito pequeno, torna-se neces-
sário percorrer um número muito grande de passos para atingir um
tempo final T suficientemente grande. Mesmo levando em consideração
o fato de que cada passo é calculado, no método explícito, de maneira
muito mais rápida que no método implícito, os tempos computacionais
exigidos podem vir a ser muito grandes (CHOI et al., 2002).
Uma das formas mais comuns de contornar esse problema, em
problemas quase-estáticos, é aumentar o tamanho do passo de integração
crítico ∆tcrit utilizando a técnica de mass scaling, que consiste em
aumentar artificialmente a massa de elementos que sejam muito pequenos
e/ou muito rígidos. Essa adição, porém, altera a matriz de massa M e
portanto deve ser feita de forma parcimoniosa, a fim de assegurar que os
efeitos dinâmicos permaneçam negligíveis. De modo geral, recomenda-se
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que a energia associada às forças dinâmicas fk permaneça na faixa de
5-10% da energia gerada pelas forças internas fint (CHOI et al., 2002;
DEMANGET et al., 2013; PERRIN et al., 2015a).
3 MATERIAIS E MÉTODOS
Este capítulo se dedica a apresentar os aspectos técnicos envolvi-
dos na simulação de endopróteses tipo stent-graft (SG). A análise foi
realizada em duas grandes etapas. Primeiramente, buscou-se reproduzir
os resultados obtidos por Demanget et al. (2012), que utilizaram o
software Abaqus/Explicit para simular uma flexão a 180° em dois mode-
los de SGs atualmente utilizados na porção ilíaca de AAAs (extensões
ilíacas). Na segunda parte do trabalho, um dos modelos foi submetido
a uma análise de sensibilidade, de forma a analisar a influência de duas
características geométricas sobre o comportamento da endoprótese sob
flexão.
Em ambas as etapas, o software ANSYS Workbench foi utilizado
para montagem do problema, que foi então simulado utilizando o solver
LS-DYNA no Laboratório de Impacto em Estruturas (GMSIE) da
Universidade de São Paulo (USP).
3.1 MODELOS DE STENT-GRAFTS
Os modelos de extensões ilíacas utilizados no estudo de Demanget
et al. (2012) foram o Zenith® Flex (Cook Medical Europe, Bjaeverskov,
Dinamarca) e o Aorfix® (Lombard Medical, Didcot, UK), ilustrados na
Figura 17.
Figura 17 – Modelos de SGs utilizados neste trabalho
(a) Aorfix
(b) Zenith  Flex
®
®
hs
L
Fonte: adaptado de Demanget et al. (2012).
Os dois modelos simulados têm diâmetro nominal d = 16 mm.
O modelo Zenith® Flex utiliza Z-stents construídos em aço inoxidável
316L, suturados a um graft de Dacron®; o modelo Aorfix®, por sua vez,
é fabricado utilizando um único stent em espiral, fabricado em Nitinol
64
e suturado a um graft de Dacron®. Além do diâmetro nominal, cada
um dos modelos pode ser descrito por um determinado conjunto de
características geométricas, a saber: o diâmetro df e a altura hs dos
stents, o número de stents independentes ns, o comprimento total L do
graft e a espessura t do graft. A Tabela 1 apresenta os valores desses
parâmetros para cada um dos modelos simulados.
Tabela 1 – Características construtivas dos SGs estudados
Aorfix® Zenith® Flex
Diâmetro do fio df [mm] 0,25 0,28
Altura do stents hs [mm] 88 12
Número de stents ns 1 5
Comprimento total L 88 82
Espessura do graft t [mm] 0,08 0,08
Fonte: Demanget et al. (2012).
3.2 MODELAGEM GEOMÉTRICA
Esta seção detalha os passos realizados para modelar a geometria
dos SGs estudados. O procedimento foi realizado de modo a reproduzir
o mais fielmente possível o método detalhado no estudo de Demanget
et al. (2012).
3.2.1 Modelagem do stent
A porção metálica (stents) de cada modelo de extensão ilíaca foi
discretizada utilizando elementos de viga bidimensionais. Para tanto,
as linhas de centro dos stents foram modeladas a partir de equações
paramétricas utilizando um software de CAD.
3.2.1.1 Zenith® Flex
Conforme evidenciado na Figura 17, o modelo Zenith® Flex
utiliza stents com formato em Z. A linha de centro de um Z-stent
genérico pode ser descrita com relação a um sistema de coordenadas
xyz a partir das equações
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x = rscos(β),
y = rssen(β),
z = hs2 sen(npβ),
(3.1)
onde β é o valor do ângulo no plano xy, que varia de 0 a 2pi; rs é o valor
do raio no plano xy; hs é a altura na coordenada z e np é o número de
picos/vales do stent. A Figura 18 traz uma representação esquemática
de cada um dos parâmetros da Equação (3.1).
Figura 18 – Modelagem de um Z-stent
xy
znp = 8
y
rs
β
x
y
z
hs
Fonte: do autor.
A Tabela 2 apresenta os valores desses parâmetros para o modelo
Zenith® Flex.
Tabela 2 – Parâmetros construtivos dos Z-stents
Zenith® Flex
Raio do stent rs [mm] 8
Número de picos/vales np 8
Altura do stents hs [mm] 12
3.2.1.2 Aorfix®
Para modelar a geometria de um stent em espiral, como o utilizado
pelo modelo Aorfix®, as equações descritas em (3.1) tomam a forma:
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x = rscos(ntβ),
y = rssen(ntβ),
z = hpntβ,
(3.2)
onde β é o valor do ângulo no plano xy, que varia de 0 a 2pi; rs é o valor
do raio no plano xy; hp é a altura do passo da espiral e nt é o número
de voltas da espiral. A Figura 19 traz uma representação esquemática
de cada um dos parâmetros da Equação (3.2).
Figura 19 – Modelagem de um stent em espiral
xy
znt = 3
rs
β
x
hp
y
Fonte: do autor.
A Tabela 3 apresenta os valores desses parâmetros para o modelo
Aorfix®.
Tabela 3 – Parâmetros construtivos do modelo Aorfix®
Aorfix®
Raio do stent rs [mm] 8
Número de voltas nt 22
Altura do passo hp [mm] 4,4
3.2.2 Montagem dos stents e do graft
As equações paramétricas descritas em (3.1) e (3.2) foram utili-
zadas para modelar a geometria dos stents de cada um dos modelos de
SGs estudados utilizando um software de CAD. Essas geometrias foram
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então exportadas para o módulo Design Modeller do software ANSYS
Workbench, onde foi realizada a montagem dos stents no graft.
Como pode-se ver na Figura 17, o modelo Zenith® Flex é formado
por ns Z-stents, posicionados a uma certa distância ls entre si. Assim,
antes de montar o graft desse modelo foi necessário criar ns cópias dos
Z-stents e posicioná-los adequadamente. O valor de ls foi calculado
como
ls =
L− nshs
ns − 1 . (3.3)
Utilizando a Equação (3.3), a partir dos valores apresentados
na Tabela 1, pôde-se calcular o valor de ls = 5,5 mm para o modelo
Zenith® Flex. Já no caso do modelo Aorfix®, que utiliza somente um
longo stent em espiral, nenhum procedimento especial de montagem foi
necessário.
3.2.2.1 Modelagem do graft
Em seguida, a membrana (graft) das duas extensões ilíacas foi
modelada como um tubo de diâmetro d e comprimento L passando pelo
interior dos stents, onde d é o diâmetro nominal e L o comprimento da
prótese. Esses valores foram apresentados na Tabela 1. De acordo com
o procedimento compensação de rigidez à flexão, detalhado na Seção
2.2.3.2, em todos os modelos o valor de espessura do tubo foi modelado
como tsim = 0,016 mm, ou seja, um quinto do valor real t apresentado
na Tabela 1. Esse procedimento também foi utilizado por Demanget et
al. (2012) em seu estudo.
3.2.2.2 Modelagem das suturas
Seguindo a estratégia delineada por Demanget et al. (2012), as
suturas que prendem os stents ao graft não foram modeladas geometri-
camente. Ao invés disso, a ligação entre os stents e o graft foi simulada
inserindo no código da simulação um algoritmo de contato do tipo
bonded, que vincula o movimento dos stents e do graft. Esse assunto
será tratado em mais detalhe na Seção 3.4.
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3.2.3 Geração da malha
Após a montagem completa das três extensões ilíacas estudadas,
foi feita então a geração da malha de elementos finitos utilizando o
módulo Mechanical do software ANSYS Workbench.
O graft de cada uma das endopróteses foi discretizado utilizando
elementos de casca lineares de três nós (triangulares), com dimensão
característica de 0,5 mm, valor similar àquele utilizado no estudo de
Demanget et al. (2012). Foi utilizada a formulação padrão do LS-DYNA
para este tipo de casca (C0 triangular shell), que utiliza a teoria de
Mindlin (LSTC, 2015).
Já os stents de cada um dos modelos foram discretizados utili-
zando elementos de viga do tipo Hughes-Liu, que é a formulação padrão
do LS-DYNA para esse tipo de elementos (LSTC, 2015). Na Figura 20
pode-se ver os dois modelos após a geração da malha.
Figura 20 – Malha de elementos finitos dos dois modelos
(a) Aorfix
(b) Zenith  Flex
®
®
Fonte: do autor.
A malha do modelo Aorfix® é constituída de 35200 elementos de
casca (graft) e 2000 elementos de viga (stent). Já a malha do modelo
Zenith® Flex é formada por 32800 elementos de casca (graft) e 1000
elementos de viga em cada Z-stent, totalizando 5000. Os valores são
próximos àqueles apresentados no estudo de Demanget et al. (2012),
cuja malha foi submetida a uma análise de convergência.
3.3 MODELAGEM DOS MATERIAIS
Nesta seção serão detalhados os modelos teóricos utilizados para
simular o comportamento dos materiais utilizados nos SGs.
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3.3.1 Dacron®
Conforme mencionado na Seção 2.2.3.2, o tecido de Dacron®
possui um comportamento marcadamente ortotrópico. Assim, para
simular o comportamento do graft foi utilizado um modelo transversal-
mente ortotrópico (*MAT_058, no software LS-DYNA), cuja equação
constitutiva pode ser escrita como
 σLσC
σLC
 =
 EL − ELνLC 0− ELνLC EC 0
0 0 GLC
 LC
γLC
 (3.4)
Na Equação (3.4), L é a direção longitudinal e C a direção
circunferencial do stent. O comportamento do tecido foi considerado
elástico em ambas as direções. Os valores das constantes EL, EC , νLC
e GLC foram retirados do estudo de Demanget et al. (2012). Conforme
o procedimento de compensação da rigidez à flexão, detalhado na Seção
2.2.3.2, ao se realizar as simulações os valores reais dos módulos elásticos
EL e EC foram multiplicados por cinco. A Tabela 4 traz um resumo
dos parâmetros utilizados para modelar o comportamento ortotrópico
do Dacron®. Os parâmetros LR e CR correspondem, respectivamente, à
deformação de ruptura nas direções longitudinal e circunferencial.
Tabela 4 – Parâmetros de material do Dacron®
Real Simulado
EL [MPa] 225±10% 1125
EC [MPa] 1000±10% 5000
GLC [MPa] 3,6 3,6
νLC 0,2 0,2
LR 0,23 0,23
CR 0,18 0,18
Fonte: Demanget et al. (2012).
3.3.2 Nitinol
Conforme explicado na Seção 2.2.3.1, o Nitinol apresenta compor-
tamento superelástico quando inserido na corrente sanguínea. Assim, o
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comportamento dos stents, para o modelo Aorfix® foi simulado utili-
zando um modelo superelástico (*MAT_030, no software LS-DYNA).
A Figura 21 ilustra o comportamento desse modelo.
Figura 21 – Modelo superelástico
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Fonte: LSTC (2013).
A Tabela 5 traz um resumo dos parâmetros utilizados para mo-
delar o comportamento superelástico do Nitinol.
Tabela 5 – Parâmetros de material do Nitinol
Valor
EA [MPa] 40 000
EM [MPa] 18 554
νA, νM 0.46
σMs /σMf [MPa] 390/425
σAs /σAf [MPa] 140/135
L 0.04
Fonte: Demanget et al. (2012) e Kleinstreuer et al. (2008).
Na Tabela 5, EA e EM são os módulos de elasticidade, respecti-
vamente, da fase austenítica e da fase martensítica, e νA e νM são os
coeficientes de Poisson correspondentes. σMs e σMf são, respectivamente,
a tensão inicial e a tensão final de martensitização, enquanto σAs e σAf
são a tensão inicial e a tensão final de austenitização. Finalmente, L é
a deformação de transformação do Nitinol.
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3.3.3 Aço inoxidável 316L
A liga de aço inoxidável 316L, utilizada na fabricação dos stents
da extensão ilíaca Zenith® Flex, foi modelada como um material elasto-
plástico ideal com encruamento cinemático (*MAT_003, no software
LS-DYNA). A Figura 22 ilustra o comportamento desse modelo.
Figura 22 – Modelo elastoplástico ideal com encruamento cinemático
σ
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ET
Fonte: LSTC (2013).
A Tabela 6 traz um resumo dos parâmetros utilizados para mo-
delar o comportamento elastoplástico do aço 316L.
Tabela 6 – Parâmetros de material do aço inox 316L
Valor
E [MPa] 196 000
ν 0.3
σy [MPa] 205
ET [MPa] 476
Fonte: adaptado de Demanget et al. (2012).
Na Tabela 6, E é o módulo de elasticidade, ν é o coeficiente de
Poisson, σy é a tensão de escoamento e ET é o módulo tangente.
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3.3.4 Densidade
Além dos parâmetros já mencionados, qualquer modelo de ma-
terial envolvido em uma simulação pelo método explícito têm como
parâmetro obrigatório a densidade do material simulado, que é utilizado
para calcular a matriz de massa M. A Tabela 7 apresenta os valores de
densidade utilizados neste estudo para os três materiais simulados.
Tabela 7 – Densidade dos materiais simulados
Dacron® Nitinol Aço 316L
Densidade [kg/m3] 1380 6450 8000
Fonte: www.matweb.com
3.4 MODELAGEM DOS CONTATOS
De acordo com a estratégia delineada por Demanget et al. (2012),
as suturas que prendem os stents ao graft não foram modeladas no pro-
cedimento descrito na Seção 3.2. Ao invés disso, a ligação entre os stents
e o graft foi emulada inserindo no código da simulação um algoritmo de
contato do tipo bonded (*CONTACT_TIED_NODES_TO_SURFACE,
no software LS-DYNA). Esse algoritmo também é responsável por tratar
eventuais contatos que surjam entre os stents e o graft.
Nesse tipo de contato, são definidos conjuntos de nós escravos e
nós mestres. O algoritmo então vincula o movimento dos nós escravos
ao movimento dos nós mestres. Nas simulações realizadas, os nós das
vigas que formam o stent foram escolhidos como escravos e os nós das
cascas que constituem o graft, como mestres 1.
Neste ponto, é relevante observar que, como resultado da configu-
ração do contato tipo bonded, toda a extensão dos stents fica vinculada
ao graft, comportamento que difere das endopróteses reais, em que as
suturas são discretas (ou seja, os stents estão presos ao graft somente
em pontos específicos da sua extensão). Essa aproximação, porém,
foi utilizada em diversos estudos envolvendo SGs (KLEINSTREUER et
al., 2008; DEMANGET et al., 2013; PERRIN et al., 2015a) e considerada
adequada para os propósitos do presente trabalho.
1Por imposição do software utilizado, sempre que houver elementos de viga
envolvidos num contato do tipo bonded, os nós que formam as vigas devem ser
escolhidos como escravos.
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Adicionalmente, foi incorporado ao código da simulação um algo-
ritmo de auto-contato (*CONTACT_AIRBAG_SIMPLE_SURFACE,
no software LS-DYNA), para tratar o surgimento de dobras no graft,
de modo a evitar que ocorram interpenetrações entre diferentes re-
giões do tecido. Finalmente, um segundo algoritmo de auto-contato
(*CONTACT_AUTOMATIC_GENERAL, no software LS-DYNA) foi
incorporado a fim de tratar eventuais contatos entre os diferentes stents.
3.5 ENSAIO DE FLEXÃO
Esta seção aborda os principais aspectos relacionados ao ensaio
simulacional de flexão realizado nos dois modelos de SG estudados, de
acordo com o estudo publicado por Demanget et al. (2012).
3.5.1 Condições de contorno
O ensaio consistiu em simular uma flexão a 180°, conforme ilus-
trado na Figura 23. Para tanto, as extremidades de cada modelo foram
consideradas como corpos rígidos, aos quais foi prescrito um movimento
de rotação em torno do eixo x até um ângulo de α = 180°. A rotação
ocorre em torno dos pivôs RP1 e RP2.
Figura 23 – Flexão a 180°
RP1 RP2
Fonte: adaptado de Demanget et al. (2012).
Além disso, de modo a manter o movimento no plano yz, as rota-
ções em y e z e os movimentos de translação em x e y das extremidades
foram travados. Finalmente, em um dos extremos, a translação em z
foi travada de modo a evitar movimentos de corpo rígido, enquanto
na outra foi mantida livre de modo a evitar o surgimento de tensões
espúrias na direção longitudinal (DEMANGET et al., 2012).
No caso do modelo Zenith® Flex, os primeiros 12 mm (ou seja, a
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altura do Z-stent) de cada extremidade foram modelados como corpos
rígidos, enquanto no modelo Aorfix foram utilizados os primeiros 4,4
mm (correspondentes a uma volta da espiral) de cada lado.
3.5.2 Tempo total
Conforme explicado na Seção 2.3.3.5, para simular um fenômeno
quase-estático - como a flexão considerada - é necessário escolher um
tempo total T que seja suficientemente longo para garantir que as forças
inerciais permaneçam negligíveis. No entanto, caso o valor de T seja
muito elevado, os tempos computacionais podem se tornar proibitivos.
Assim, para definir o tempo total da simulação, foi necessário equilibrar
a necessidade de manter os efeitos dinâmicos abaixo de um certo limiar
e a capacidade computacional do equipamento utilizado para fazer os
cálculos.
Tendo isso em vista, nas simulações de ambos os modelos, o
tempo total da rotação foi definido como 0,2 segundos. Embora
curto, esse intervalo de tempo foi suficiente para simular o fenômeno
de maneira quase-estática. De fato, a razão entre a energia associada
às forças inerciais e a energia associada às forças internas foi de 1,8%
para o modelo Zenith® Flex e 2,7% para o modelo Aorfix®. Ambos
os valores estão abaixo do limiar de 5-10% definido na literatura como
recomendado para que um fenômeno simulado pelo método explícito
seja considerado quase-estático (CHOI et al., 2002; DEMANGET et al.,
2013; PERRIN et al., 2015a).
Os tempos computacionais resultantes da escolha de T = 0,2
segundos foram curtos o bastante de modo a dispensar o uso da técnica
demass scaling, descrita na Seção 2.3.3.5. As simulações para os modelos
Aorfix e Zenith duraram, respectivamente, 25h16min e 45h21min em
um computador com processador de 8 núcleos (3,05 GHz, 8 GB RAM).
3.5.3 Parâmetros de avaliação
Para fins de comparação, os parâmetros utilizados para avaliar a
flexibilidade de cada um dos modelos foram os mesmos já publicados
no estudo de Demanget et al. (2012).
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3.5.3.1 Taxa de redução luminal máxima (RLmax)
A taxa de redução luminal pode ser definida como a mudança na
área de uma seção transversal qualquer do SG. A Figura 24 ilustra o
cálculo da taxa de redução luminal máxima RLmax para α = 180.
Figura 24 – Cálculo da taxa de redução luminal máxima RLmax
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Fonte: adaptado de Demanget et al. (2012).
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Inicialmente (α = 0), define-se um sistema de coordenadas locais
x′y′z′, cuja origem se encontra em um ponto fixo do eixo longitudinal
do SG. Ao longo da deformação, o sistema local é reorientado de acordo
com o movimento global do SG e as posições dos nós que se encontram
no plano x′y′ são registradas para cada ângulo α > 0 (Figura 24a). A
taxa de redução luminal RL(α) para o ângulo α > 0 é então calculada
com base na área S(α) do polígono circunscrito (Figura 24b) a esses
nós por meio da fórmula
RL(α) = 100
(
1− S(α)
S0
)
[%] (3.5)
onde S0 é a área inicial do círculo descrito pelos nós envolvidos.
Finalmente, a fim de calcular a taxa de redução luminal máxima
RLmax para um certo ângulo α > 0, esse procedimento de cálculo é
repetido para várias seções transversais ao longo do eixo longitudinal
do SG e o valor máximo obtido é finalmente definido como RLmax para
o ângulo α > 0 (Figura 24c). Neste trabalho, o valor de RLmax foi
calculado com base em 100 seções transversais e 20 valores de ângulo α.
3.5.3.2 Taxa de redução luminal a 180° (RL180)
Além da taxa de redução luminal máxima, a taxa de redução
luminal das 100 seções transversais ao longo do eixo longitudinal do SG
foi plotada em função da coordenada Z para o valor de α=180°, como
mostrado na Figura 24c.
3.5.3.3 Deformações máximas no graft (maxLG e maxCG )
Os valores máximos das deformações longitudinais maxLG e circun-
ferenciais maxCG , medidos na superfície média dos elementos de casca,
foram obtidos diretamente do software LS-DYNA e plotados para 20
valores de ângulo α.
3.5.3.4 Tensões máximas nos stents (σmaxs )
As tensões de von Mises máximas nos stents foram obtidas direta-
mente do software LS-DYNA e plotadas para 20 valores de ângulo α. O
cálculo dessas tensões leva em conta componentes de tração, compressão,
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flexão e torção dos stents.
3.5.3.5 Momento de flexão (MF )
Já que a única solicitação externa durante a flexão é uma rotação
em torno do eixo x, o valor do torque necessário para flexionar cada
um dos SGs foi calculado a partir do trabalho das forças externas Wext
como
MF (α) =
dWext
dα
(3.6)
e plotado para 20 valores de ângulo α. O valor de Wext é fornecido
diretamente pelo software LS-DYNA.
3.6 ANÁLISE DE SENSIBILIDADE
Na segunda parte do trabalho, buscou-se analisar a influência de
algumas das características geométricas do SG Zenith® Flex sobre o
seu comportamento à flexão. O objetivo dessa análise de sensibilidade é
demonstrar a potencialidade das simulações de elementos finitos como
ferramenta de suporte ao projeto e avaliação mecânica de endopróteses
tipo stent-graft.
Para tanto, o ensaio de flexão descrito na Seção 3.5 foi repetido
para 3 configurações alternativas do modelo Zenith® Flex, que foram
gerados variando a altura hs e o número de picos/vales np dos stents,
parâmetros ilustrados na Figura 18. Todas as demais características
construtivas permaneceram inalteradas.
A Tabela 8 reúne os valores utilizados para a altura hs e o número
de picos/vales np em cada uma das 3 configurações simuladas na análise
de sensibilidade.
Tabela 8 – Configurações investigadas na análise de sensibilidade
Modelo Z1 Modelo Z2 Modelo Z3
Número de picos/vales np 6 6 8
Altura do stents hs [mm] 12 10 10
Na Tabela 8, os valores de np e hs foram escolhidos de maneira
a investigar não somente o efeito de cada parâmetro sobre o compor-
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tamento do SG à flexão, mas também da interação entre eles. Dessa
forma, em conjunto com a configuração original do SG, os três modelos
alternativos constituem o que se chama de arranjo fatorial 22.
A Figura 25 ilustra o arranjo resultante da escolha dos valores
de np e hs.
Figura 25 – Arranjo fatorial 22 para análise de sensibilidade
h
n
12
10
6
SG realZ1
Z2
8
s
p
Z3
Fonte: do autor.
3.6.1 Modelagem geométrica e geração da malha
As três configurações alternativas foram modelados seguindo os
mesmos procedimentos já descritos nas Seções 3.2-3.4, fazendo uso da
Equação (3.1). No caso dos modelos Z2 e Z3, cujos stents tiveram sua
altura modificada, foi necessário utilizar também a Equação (3.3) para
calcular a nova distância entre dois stents subsequentes, chegando ao
valor de ls = 8 mm (no SG real, ls = 5,5 mm).
O graft de cada uma das endopróteses foi discretizado utilizando
elementos de casca lineares de três nós (triangulares), com dimensão
característica de 0,5 mm, como na análise anterior. Já os stents de
cada um dos modelos foram discretizados utilizando 1000 elementos
de viga lineares cada. Na Figura 26 pode-se ver as três configurações
investigadas, após a geração da malha.
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Figura 26 – Malha dos modelos investigados na análise de sensibilidade
(a) SG real
(b) Modelo Z1
(c) Modelo Z2
(d) Modelo Z3
Fonte: do autor.
3.6.2 Parâmetros de simulação e avaliação
Como no ensaio com o SG original, uma flexão a 180° em cada
um dos modelos alternativos estudados foi simulada, conforme ilustrado
na Figura 23. Novamente, as extremidades de cada modelo foram
consideradas como corpos rígidos, aos quais foi prescrito um movimento
de rotação em torno de dois pivôs até um ângulo de α = 180°. No caso
das configurações Z2 e Z3, os primeiros 10 mm (ou seja, a altura do
Z-stent) de cada extremidade foram modelados como corpos rígidos,
enquanto no modelo Z1 foram utilizados os primeiros 12 mm, como no
SG real.
O tempo total da simulação foi escolhido, novamente, como T =
0,2 segundos, o que foi suficiente para simular o fenômeno de maneira
quase-estática: as razões entre a energia associada às forças inerciais e
a energia associada às forças internas foram, respectivamente, de 2,1%,
6,7% e 3,9% para os modelos Z1, Z2 e Z3. Todos os valores estão abaixo
da faixa de 5-10% considerada adequada para simulações quase-estáticas
(CHOI et al., 2002; DEMANGET et al., 2013; PERRIN et al., 2015a). Os
tempos computacionais envolvidos variaram de 36h20min (configuração
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Z1) a 57h36min (configuração Z3), em um computador com processador
de 8 núcleos (3,05 GHz, 8 GB RAM).
Os parâmetros utilizados para avaliar o comportamento das três
configurações alternativas foram os mesmos do ensaio de flexão anterior,
a saber: a taxa de redução luminal máxima (RLmax), a taxa de redução
luminal a 180° (RL180), as tensões máximas nos stents (σmaxs ), as
deformações longitudinais (maxLG ) e circunferenciais (maxCG ) no graft e o
momento de flexão (MF ).
4 RESULTADOS E DISCUSSÃO
Este apresenta os resultados obtidos por meio das simulações
descritas no Capítulo 3.
4.1 ENSAIO DE FLEXÃO
A Figura 27 apresenta uma comparação qualitativa entre os re-
sultados obtidos para os modelos Zenith® Flex e Aorfix® neste trabalho
e no artigo original publicado por Demanget et al. (2012).
Figura 27 – Resultados do ensaio de flexão
Demanget et al. (2012)
Resultados obtidos
(a) Aorfix® (b) Zenith Flex®
Pode-se observar que o resultado obtido para o modelo Aorfix®
(Figura 27a) reproduz de forma bastante satisfatória a simulação reali-
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zada por Demanget et al. (2012). Já a simulação do modelo Zenith®
Flex, conforme fica claro na Figura 27b, produziu um afastamento final
entre as extremidades claramente maior do que o resultado publicado na
literatura. Não se dispõe até o presente momento do trabalho de uma
explicação categórica sobre essas diferenças, mas elas serão discutidas
com mais detalhe nas seções seguintes.
4.1.1 Taxa de redução luminal máxima (RLmax)
A Figura 28 compara os valores obtidos neste trabalho para a
taxa de redução luminal máxima (RLmax) com aqueles publicados na
literatura (DEMANGET et al., 2012).
Figura 28 – Taxa de redução luminal máxima (RLmax)
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Resultado obtido
Corroborando o que se observa na Figura 27, o resultado obtido
para o modelo Aorfix® (Figura 28a) reproduz satisfatoriamente os
resultados publicados na literatura. A taxa de redução luminal máxima,
para esse modelo, cresce rapidamente até atingir um ângulo de flexão
α = 30°, atingindo um patamar de RLmax ≈ 15%, que pouco varia até
o final da flexão (α = 180°).
Já para o modelo Zenith® Flex, os resultados apresentam boa
correlação com os valores publicados até um ângulo de α = 90°. Para
ângulos maiores que esse valor, a taxa de redução do lúmen, no estudo
publicado por Demanget et al. (2012), sobe rapidamente até atingir
RLmax ≈ 80% para α = 180°, enquanto nos resultados deste trabalho o
valor obtido é de RLmax ≈ 50% para esse mesmo ângulo de flexão.
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4.1.2 Taxa de redução luminal para α = 180° (RL180)
A Figura 29 apresenta os resultados obtidos para a taxa de
redução luminal quando α = 180° (RL180); os valores estão plotados
ao longo do comprimento total L de cada um dos modelos de SG e são
comparados com a literatura (DEMANGET et al., 2012).
Figura 29 – Taxa de redução luminal para α = 180° (RL180)
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Novamente em conformidade com o que se observa na Figura 27,
o resultado obtido para o modelo Aorfix® (Figura 29a) apresenta boa
correlação com os valores publicados. A razão para as oscilações na
taxa de redução luminal, ao longo do comprimento do SG, é que essa
redução fica concentrada nas regiões do graft que se encontram entre as
espirais do stent, que, por sua vez, pouco se deforma.
No modelo Zenith® Flex, pode-se observar em ambos os resulta-
dos quatro picos de redução do lúmen (os chamados kinks), que ocorrem
nos espaços entre dois Z-stents subsequentes. Nas duas extremidades
(L ≈ 16 mm e L ≈ 66 mm), o resultado obtido reproduziu satisfatoria-
mente os dados publicados, enquanto nos dois espaços intermediários
os valores obtidos ficaram 45% e 35% abaixo daqueles encontrados na
literatura, respectivamente para L ≈ 32 mm e L ≈ 66 mm.
4.1.3 Deformações máximas no graft (maxLG e maxCG )
A Figura 30 compara os resultados obtidos para as deformações
longitudinais (maxLG ) e circunferenciais (maxCG ) máximas no graft com
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os valores publicados por Demanget et al. (2012). A separação das
deformações em duas componentes deriva do comportamento ortotrópico
do Dacron®.
Figura 30 – Deformações máximas no graft (maxLG e maxCG )
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No modelo Aorfix® (Figura 30a), tanto as deformações longi-
tudinais maxLG quanto as deformações circunferenciais maxCG máximas
obtidas ficaram abaixo dos resultados publicados na literatura. Os
valores máximos obtidos para maxLG crescem até um ângulo de α = 63°,
estabilizando então em um patamar de maxLG ≈ 0,55%. Ao final da
flexão, o valor obtido é cerca de 60% menor que o resultado publicado
por Demanget et al. (2012). Já no caso de maxCG , os valores obtidos
crescem até um ângulo de α = 36°, quando atingem maxCG = 0,6%, e a
partir daí diminuem o ritmo de crescimento até atingir novamente um
valor cerca de 60% menor que o valor encontrado na literatura.
No caso do modelo Zenith® Flex, as deformações longitudinais
máximas maxLG apresentam boa correlação com os valores publicados por
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Demanget et al. (2012) até um ângulo de flexão α = 99°, a partir do qual
os valores obtidos ficam sistematicamente abaixo daqueles encontrados
no artigo original, culminando numa diferença de aproximadamente 45%
para α =180°. Já no caso das deformações circunferenciais máximas
maxLG , os valores obtidos se aproximam daqueles publicados até um
ângulo de flexão α = 30°, a partir do qual os valores obtidos ficam
novamente abaixo daqueles publicados, até atingir uma diferença de
aproximadamente 45% para α =180°.
É importante ressaltar que em ambos os estudos, o valor das
deformações longitudinais e circunferenciais máximas ficou abaixo dos
valores de ruptura, que são respectivamente LR = 23% e CR = 18%.
4.1.4 Tensões máximas nos stents (σmaxs )
A Figura 31 compara os valores obtidos neste trabalho para a
tensão máxima nos stents (σmaxs ) com os resultados publicados.
Figura 31 – Tensão máxima nos stents (σmaxs )
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Pode-se notar que, para ambos os modelos, as tensões de von
Mises máximas ficaram sistematicamente abaixo dos valores publicados.
No modelo Aorfix® (Figura 31a), as tensões crescem até um ângulo de
α = 60°, quando então estabilizam em torno de 13 MPa, se mantendo
nesse nível até o final do movimento de flexão. Esse valor de tensão é
quase 14 vezes menor que o valor publicado na literatura. Em ambos
os casos, entretanto, os valores de tensão ficaram abaixo da tensão de
transformação σMs = 390 MPa, que marca o início da transformação do
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Nitinol de uma microestrutura austenítica para uma martensítica.
Em seu estudo, Demanget et al. (2012) observaram que, a partir
de um ângulo de flexão α = 90°, ocorre uma plastificação do aço 316L
em pelo menos um ponto dos 5 Z-stents do modelo Zenith® Flex (Figura
31b): de fato, a partir desse ponto da simulação, a tensão máxima nos
stents se estabiliza no valor da tensão de escoamento utilizada, a saber,
σy = 205 MPa. No resultado obtido, esse fenômeno de plastificação
também é observado, embora ocorra somente a partir de um ângulo de
flexão α = 153°.
4.1.5 Momento de flexão (MF )
A Figura 32 traz uma comparação entre os valores obtidos no
presente trabalho para o momento de flexão (MF ), calculado de acordo
com a Equação (3.6), e aqueles publicados por (DEMANGET et al., 2012).
Figura 32 – Momento de flexão (MF )
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Pode-se notar que, no caso do modelo Aorfix® os valores obtidos
ficaram abaixo daqueles publicados até ser atingido um ângulo de
flexão α = 108°; nesse ponto da simulação realizada, ocorre um rápido
aumento do momento necessário para flexionar o SG, de forma que
os valores obtidos aproximam relativamente bem aqueles publicados
até um ângulo de α = 153°. A partir desse ponto, os dois resultados
divergem novamente, até atingir uma diferença de aproximadamente
40%.
Já para o modelo Zenith® Flex, os resultados obtidos reprodu-
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ziram satisfatoriamente os resultados da literatura até um ângulo de
flexão α = 27°. A partir daí, o momento de flexão obtido neste estudo
cresce rapidamente até atingir 162 Nmm para α = 180°; uma diferença
de dez vezes com relação aos valores publicados. Apesar dessa con-
siderável discrepância, é importante ressaltar que no estudo original,
o valor do momento necessário para flexionar o SG não foi medido
experimentalmente para nenhum dos dois modelos.
4.1.6 Discussão
Nesta primeira parte do trabalho, buscou-se reproduzir os resulta-
dos obtidos por Demanget et al. (2012) para o comportamento à flexão
de dois modelos de extensões ilíacas disponíveis no mercado, a saber:
Aorfix® e Zenith® Flex. As simulações foram realizadas de modo a
seguir o mais fielmente possível o procedimento definido no artigo origi-
nal, tanto na geração da geometria quanto na definição dos contatos e
condições de contorno. Uma diferença fundamental foi que, no trabalho
publicado por Demanget et al. (2012), o software Abaqus/Explicit foi
utilizado para simular a flexão dos SGs, enquanto no presente trabalho,
foi utilizado o software LS-DYNA.
Qualitativamente, pode-se afirmar que as simulações realizadas
reproduzem satisfatoriamente os resultados da literatura, como pode
ser visto na Figura 27, no início deste capítulo. No caso do modelo
Aorfix®, a forma obtida ao final da simulação reproduz com conside-
rável fidelidade o resultado publicado por Demanget et al. (2012). A
semelhança geométrica entre ambos os resultados é corroborada pelos
valores obtidos para a taxa de redução luminal máxima RLmax (Figura
28a) e para a taxa de redução luminal RL180 ao longo do comprimento
a α = 180° (Figura 29a), que dependem diretamente da configuração
do SG ao final da flexão. Apesar disso, os valores das deformações
circunferenciais maxCG e longitudinais maxLG no graft (Figura 30a), assim
como as tensões máximas σmaxs no stent de Nitinol (Figura 31a), ficaram
sistematicamente abaixo dos valores encontrados na literatura.
No caso do modelo Zenith® Flex, as diferenças geométricas en-
tre o presente trabalho e o artigo original, ao final do movimento de
flexão, foram mais pronunciadas. A distância final entre as duas extre-
midades do SG foi consideravelmente maior no resultado obtido, o que
sinaliza uma maior resistência ao fechamento por parte dos Z-stents,
especialmente daquele localizado na parte central do SG. Esse fato é
corroborado pelos resultados obtidos para a taxa de redução luminal
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RL180 ao longo do comprimento quando α = 180° (Figura 29b): na
região correspondente ao Z-stent central (de L = 35 mm a L = 47
mm), o valor da taxa de redução luminal obtida é aproximadamente
50% menor que o resultado publicado. Como consequência, a taxa de
redução luminal máxima RLmax (Figura 28b) ficou consideravelmente
abaixo do valor publicado.
Contrariamente ao que ocorreu com o modelo Aorfix®, os valores
obtidos para as deformações circunferenciais maxCG e longitudinais maxLG
(Figura 30b), bem como das tensões máximas nos stents σmaxs (Figura
31b), ficaram próximos dos resultados publicados. Isso indica que,
para ambos os modelos, a relação entre o comportamento global dos
SGs à flexão e os esforços internos decorrentes foi diferente daquela
observada no estudo de Demanget et al. (2012). De fato, no caso do
modelo Aorfix® o comportamento global à flexão (forma final, RLmax,
RL180) reproduziu satisfatoriamente os resultados publicados, enquanto
os esforços no graft e nos stents (maxCG , maxLG , σmaxs ) ficaram abaixo
dos valores publicados. No caso do modelo Zenith® ocorreu o oposto:
os valores dos esforços no graft e nos stents se aproximaram daqueles
publicados no estudo original, enquanto o comportamento global do SG
apresentou diferenças relevantes.
Indo ao encontro dessa hipótese, os valores obtidos para o mo-
mento de flexão MF (Figura 32), que depende do comportamento da
endoprótese como um todo, foram razoavelmente próximos para o mo-
delo Aorfix® e divergiram consideravelmente para o modelo Zenith®
Flex, embora seja relevante ressaltar que o estudo original não realizou
medições experimentais desses esforços, e portanto não se pode afirmar
a priori qual dos resultados aproxima melhor a situação real.
As razões para esse descasamento entre o comportamento global e
os esforços internos podem ser várias, como por exemplo, diferenças entre
algoritmos de contato de softwares diferentes, problemas de integração
temporal, entre outras. Essas discrepâncias indicam, entretanto, que
novos estudos deverão ser realizados para aumentar a confiança nos
resultados quantitativos das simulaçoes realizadas, o que inclui efetuar
comparações com medições experimentais.
Apesar das diferenças reportadas, em ambos os estudos o que
se observa é que o modelo Aorfix® apresenta uma redução máxima do
lúmen consideravelmente menor que o modelo Zenith® Flex, quando
submetido a uma flexão de 180°. Isso indica que o modelo Aorfix®
apresentaria um comportamento mais favorável ao ser utilizado para
tratar aneurismas que envolvam artérias ilíacas tortuosas, um fato que
já foi observado clinicamente (WEALE et al., 2010).
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Já o resultado obtido para o modelo Zenith® Flex, em ambos
os estudos, desaconselharia o uso desse modelo em situações de grande
tortuosidade, devido à ocorrência de dobras (kinks) severas. No artigo
original de Demanget et al. (2012), inclusive, o valor de RLmax ultra-
passa o patamar de 60% a partir do qual estudos clínicos comprovam
que ocorre um aumento considerável do risco de trombose no paciente
(DEMANGET et al., 2013). No estudo atual esse patamar não foi atingido,
mas o valor final de RLmax ficou bastante próximo, a saber, 50%. A
despeito disso, é importante ressaltar novamente que seria necessário
validar os resultados obtidos experimentalmente antes de qualquer con-
clusão definitiva a respeito da indicação ou contra-indicação deste ou
daquele modelo.
4.2 ANÁLISE DE SENSIBILIDADE
A Figura 33 apresenta uma comparação qualitativa entre os
resultados obtidos para a análise de sensibilidade realizada.
Figura 33 – Resultados da análise de sensibilidade
SG real Modelo Z1
Modelo Z2 Modelo Z3
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Qualitativamente, pode-se afirmar que a diminuição da altura hs
dos stents teve um efeito mais pronunciado sobre o resultado final do
que a diminuição do número de número de picos/vales np. De fato, no
modelo Z1, em que o número de picos/vales np foi diminuído de 8 para 6
em relação ao SG real, houve um colapso do stent central similar àquele
já observado no modelo original. Por outro lado, nas configurações Z2 e
Z3, em que a altura hs foi diminuída de 12 mm para 10 mm em relação
ao SG real (com np igual a 6 e 8, respectivamente), os stents centrais
pouco se deformaram.
4.2.1 Taxa de redução luminal máxima (RLmax)
A Figura 34 apresenta os valores obtidos neste trabalho para a
taxa de redução luminal máxima (RLmax) das quatro configurações
investigadas na análise de sensibilidade.
Figura 34 – Taxa de redução luminal máxima (RLmax)
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Pode-se observar que a taxa de redução luminal máxima das
configurações alternativas apresentou pouca variação com relação ao SG
original até um ângulo de α =90°, exceto pelo modelo Z2, que a partir
de α = 54° e até α = 135° apresenta valores de RLmax sistematicamente
maiores que as demais configurações. A partir de α = 135°, os valores
de RLmax sobem rapidamente para o SG real e para o modelo Z1 (que
contam com hs = 12 mm), culminando em valores de 51% e 57%,
respectivamente. Já os modelos Z2 e Z3 (que contam com hs = 10 mm)
crescem de forma mais moderada até atingir 42% e 33%.
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4.2.2 Taxa de redução luminal para α = 180° (RL180)
A Figura 35 traz os valores da taxa de redução luminal (RL180)
ao longo do comprimento dos quatro modelos para α = 180°.
Figura 35 – Taxa de redução luminal para α = 180° (RL180)
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Conforme já havia sido constatado no ensaio anterior (Figura
29b), a redução luminal de todos os modelos fica concentrada nos espaços
existentes entre dois stents subsequentes, especialmente naqueles que se
encontram ao lado do stent central. Em todos os modelos, o valor de
RLmax para α =180°se encontra entre o segundo e o terceiro stent.
Um fenômeno interessante que pode ser observado na Figura 35 é
que nos modelos Z2 e Z3 (que contam com hs = 10 mm) todos os cinco
stents pouco se deformam, o que está de acordo com a Figura 33. Ainda
assim, essas configurações apresentam uma taxa de redução luminal
máxima global consideravelmente alta, o que decorre do fato que, nesses
modelos, há um espaçamento maior entre os stents e portanto uma
porção maior de tecido sendo dobrada para dentro do lúmen, nessas
regiões.
4.2.3 Deformações máximas no graft (maxLG e maxCG )
A Figura 36 apresenta uma comparação entre os valores obtidos
para as deformações longitudinais (maxLG ) e circunferenciais (maxCG ) de
cada um dos modelos estudados na análise de sensibilidade.
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Figura 36 – Deformações máximas no graft (maxLG e maxCG )
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Pode-se observar que, em ambas as direções, há pouca diferença
entre as deformações no graft dos quatro modelos até um ângulo de
α = 90°; a partir desse valor, as deformações crescem rapidamente para
o modelo real e a configuração Z1 (que contam com hs = 12 mm) e
permanecem em níveis mais baixos para os modelos Z2 e Z3 (que contam
com hs = 10 mm).
Uma provável explicação para essa diferença seria que o maior
espaçamento entre os stents e, consequentemente, maior quantidade de
tecido disponível entre eles, fez com que as dobras ocorressem de forma
mais suave, causando menores níveis de deformação no graft.
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4.2.4 Tensões máximas nos stents (σmaxs )
A Figura 37 compara os valores da tensão máxima nos stents
(σmaxs ) nas quatro configurações estudadas.
Figura 37 – Tensão máxima nos stents (σmaxs )
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Os resultados mostram que todas os três modelos alternativos
apresentaram regiões de plastificação dos stents em ângulos menores
que α = 153°, ângulo para o qual o SG real atingiu o regime plástico
(ao menos em um ponto dos seus stents). No caso das configurações Z1
e Z3, a plastificação ocorre em α = 108°, enquanto a parte metálica do
modelo Z2 entra no regime plástico já em α = 63°. Em todos os modelos,
as tensões máximas nos stents crescem de maneira mais acelerada que
no SG real.
Esses resultados divergem do que se observa qualitativamente
na Figura 33. De fato, tendo em vista a forma final dos quatro SGs,
esperar-se-ia que as tensões nas configurações Z2 e Z3 fossem inferiores
àquelas observadas no SG real, uma vez que, ao final da simulação,
os stents desses dois modelos encontram-se bem menos deformados
que na configuração original, fato que é corroborado pelos resultados
observados no gráfico da taxa de redução luminal a α = 180°, conforme
apresentado na Figura 35.
É importante relembrar que os valores apresentados na Figura 35
são tomados, para cada ângulo α, como o maior valor de tensão presente
em todos os stents. Dessa forma, pode-se supor que exista algum efeito
localizado que esteja causando uma plastificação em algum ponto dos
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stents já no início da flexão e mascarando os resultados de σmaxs . Essa
hipótese será comentada na Seção 4.2.6, mais adiante.
4.2.5 Momento de flexão (MF )
A Figura 38 apresenta os valores obtidos para o momento de
flexão (MF ), calculado de acordo com a Equação (3.6), para cada um
dos quatro modelos investigados na análise de sensibilidade.
Figura 38 – Momento de flexão (MF )
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Pode-se observar que o momento necessário para flexionar o
SG foi semelhante nos quatro modelos até um ângulo de α = 54°. A
partir desse ponto, os valores deMF foram consideravelmente superiores
nas três configurações alternativas, quando comparadas com o modelo
original, culminando em valores 2 vezes e meia, 4 vezes e 4 vezes e meia
(respectivamente, para os modelos Z3, Z1 e Z2) maiores que o momento
medido para o SG real.
Novamente, os resultados obtidos vão de encontro ao que se
observa qualitativamente na Figura 33. Nas configurações Z2 e Z3,
por exemplo, nota-se claramente as deformações estão concentradas
sobretudo no graft; os stents pouco se deformam, o que é corroborado
pelos resultados para RL180 (Figura 35). Intuitivamente, esperar-se-ia
que o momento necessário para flexionar esses dois modelos de SGs
fosse menor, e não maior, que aquele observado para o SG real, já que
as forças necessárias para dobrar o tecido de Dacron® deveriam ser
menores que aquelas envolvidas na deformação dos stents metálicos.
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Este resultado indica, mais uma vez, a necessidade de ulteriores estudos
para avaliar dados quantitativos específicos das simulaçoes realizadas.
4.2.6 Discussão
Nesta segunda parte do trabalho, a metodologia de simulação
desenvolvida por Demanget et al. (2012) e reproduzida na primeira
parte do trabalho foi utilizada para investigar a sensibilidade do com-
portamento à flexão do modelo Zenith® Flex com relação variações na
geometria dos seus stents. Para tanto, foram propostas três configura-
ções alternativas a esse modelo de endoprótese, variando a altura hs
e o número de picos/vales np dos stents. Todos os demais parâmetros
permaneceram inalterados.
A variação desses parâmetros levou a resultados marcadamente
diferentes, conforme fica claro ao se observar a Figura 33. A configuração
Z1 (hs = 12 mm e np = 6) apresentou um resultado qualitativamente
semelhante ao SG original (hs = 12 mm e np = 8), com uma deformação
expressiva no stent central. Já as configurações Z2 (hs = 10 mm e np =
6) e Z3 (hs = 10 mm e np = 8) tiveram resultados semelhantes entre
si, mas qualitativamente diversos do SG real; de fato, nesses modelos o
movimento de flexão até α = 180°pouco deforma os stents. Os valores
da taxa de redução luminal ao longo do comprimento para α = 180°
(RL180) corroboram essas observações qualitativas, uma vez que nas
regiões onde os stents desses dois modelos se localizam o valor da taxa
de redução luminal é próximo de zero (Figura 35).
Indo de encontro a essas observações, porém, o valor das tensões
de von Mises máximas σmaxs nos stents (Figura 37) foram consideravel-
mente maiores nas três configurações alternativas, em comparação com
o SG original. De fato, o gráfico da Figura 37 mostra que os modelos Z1,
Z2 e Z3 apresentaram regiões de plastificação nos stents para ângulos de
flexão substancialmente menores que aqueles observados para o SG real.
Esse resultado é contraintuitivo especialmente no caso dos modelos Z2
e Z3, cujos stents pouco se deformam ao longo de toda a simulação,
como se observa na Figura 33. Da mesma forma, os valores do momento
MF (Figura 38) necessário para flexionar o SG foram notadamente
maiores nas três configurações alternativas, ainda que nos modelos Z2 e
Z3 praticamente todo o esforço de flexão se concentre no processo de
dobra do graft nas regiões entre os stents.
As razões para esse comportamento atípico podem ser várias,
como por exemplo, instabilidades localizadas nos algoritmos de contato,
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problemas de integração temporal, entre outras. Essas diferenças re-
forçam a necessidade, entretanto, de realizar testes experimentais que
possam ser comparados com os valores obtidos nas simulações, de modo
a validar os comportamentos observados.
Apesar das discrepâncias observadas, os resultados da análise de
sensibilidade indicam que uma diminuição na altura hs dos stents leva a
melhores resultados em termos da taxa de diminuição luminal, conforme
pode ser visto na Figura 34. De fato, ao final do movimento de flexão,
as configurações Z2 e Z3 (que têm hs = 10 mm) apresentam menores
valores de redução relativa do lúmen, quando comparadas ao SG original
e ao modelo Z1 (que têm hs = 12 mm). É importante ressaltar, no
entanto, que essa conclusão não se aplica a qualquer ângulo de flexão
α; de fato, conforme o gráfico da Figura 34 deixa claro, os valores de
RLmax do SG original são menores que os outros três modelos até α =
153°. Quando α = 180°, porém, o valor de RLmax para o modelo Z3
é 35% menor que o valor para o SG original, uma diferença bastante
expressiva.
A diminuição do número de picos/vales np, por sua vez, parece
ter resultado negativo sobre o valor da taxa de redução luminal máxima
RLmax. De fato, para uma altura de hs = 12 mm, os resultados de
RLmax foram piores quando np foi diminuído de 8 (SG original) para 6
(modelo Z1). Da mesma maneira, quando hs = 10 mm, os valores de
RLmax são maiores quando np = 6 (modelo Z2), em comparação com o
modelo Z3, que tem np = 8.
Essas conclusões, mais uma vez, demonstram o valor das simula-
ções pelo MEF como ferramenta auxiliar de projeto e avaliação mecânica
de endopróteses do tipo stent-graft. Os resultados obtidos indicam que
uma diminuição na altura hs dos stents teria um efeito positivo em
endopróteses que fossem aplicadas em artérias tortuosas, enquanto uma
diminuição no número de picos/vales np teria efeito negativo.
É importante frisar, porém, que a mudança desses parâmetros
afeta outras características mecânicas (por exemplo, a flexibilidade
radial do SG), que teriam de ser avaliadas em conjunto antes que
qualquer decisão de projeto pudesse ser tomada. Finalmente, o uso de
simulações não dispensaria a necessidade de testes experimentais com
amostras reais, embora pudesse diminuir a quantidade necessária de
testes, economizando material humano e recursos financeiros.
5 CONCLUSÕES E TRABALHOS FUTUROS
As doenças cardiovasculares seguem como a principal causa de
morte do mundo, segundo a Organização Mundial da Saúde (OMS, 2012).
Dentre elas, o aneurisma da aorta abdominal (AAA) se destaca pela
letalidade: mais de 90% dos pacientes com AAA roto vêm a óbito
(TILLMAN; LEE; WHITTY, 2012). Para diminuir o risco de ruptura
de um AAA, deve-se realizar um procedimento cirúrgico. O método
tradicional, utilizado desde os anos 1950, consiste em suturar um graft
de tecido à artéria doente por meio de uma cirurgia de peito aberto,
altamente invasiva. Já a técnica de reparo endovascular de aneurisma
(EVAR) é um procedimento minimamente invasivo introduzido em 1991
(SAKALIHASAN; LIMET; DEFAWE, 2005). Nesse tipo de intervenção, é
utilizada uma endoprótese do tipo stent-graft (SG), que consiste de uma
porção metálica (stents) suturados à um graft de tecido polimérico.
O uso de SGs diminui drasticamente os riscos associados à cirurgia,
quando comparado com o procedimento tradicional (TILLMAN; LEE;
WHITTY, 2012; CHADI et al., 2012). Os resultados de longo prazo, porém,
são inferiores; uma série de problemas como vazamentos, estenose,
ruptura dos stents e/ou do graft, entre outros, foram observados em
pacientes que foram submetidos a um reparo endovascular de aneurisma
(CAO et al., 2004). Alguns desses problemas podem ser associados a
características mecânicas inadequadas do SG: por exemplo, em artérias
tortuosas, uma rigidez à flexão excessiva pode causar uma estenose
localizada, o que favorece a formação de trombos (DEMANGET et al.,
2012).
Por outro lado, o comportamento à flexão do SG está diretamente
relacionado com suas características geométricas e mecânicas. Tendo
isso em vista, Demanget et al. (2012) publicou um artigo pioneiro em
que dois modelos reais de extensões ilíacas - Aorfix® e Zenith® Flex -
foram comparados em termos do seu comportamento à flexão.
Nesse contexto, a primeira parte deste trabalho visou a repetir
a análise realizada por Demanget et al. (2012). A simulação consistiu
de uma flexão a 180°, e os critérios utilizados para avaliação foram os
mesmos utilizados no artigo original, a saber: a taxa de redução luminal
máxima RLmax, a taxa de redução luminal a 180°RL180, as deformações
longitudinais maxLG e circunferenciais maxCG máximas no graft, as tensões
de von Mises máximas σmaxs nos stents e o momento necessário à flexão
MF .
O modelo Aorfix ® reproduziu de forma fidedigna o resultado
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obtido por Demanget et al. (2012) para a configuração final do SG,
mas a magnitude dos esforços internos no graft (maxLG e maxCG ) e nos
stents (σmaxs ) foi consideravelmente menor que valores publicados. Já a
configuração final obtida para o modelo Zenith® Flex apresentou certa
diferença com relação aos dados encontrados na literatura, especialmente
no que diz respeito à taxa de redução luminal máxima RLmax, cujo
valor para α = 180° ficou consideravelmente abaixo do resultado da
literatura. Os esforços internos no graft (maxLG e maxCG ) e nos stents
(σmaxs ), por sua vez, aproximaram-se relativamente bem dos valores
publicados.
Os resultados indicam que, quando comparamos o presente tra-
balho com o artigo original, observa-se uma relação diferente entre os
esforços internos e externos. Algumas das possíveis causas para esse
descasamento observado são diferenças entre algoritmos de contato de
softwares diferentes (já que enquanto o artigo de Demanget et al. (2012)
utilizou o Abaqus/Explicit, no presente trabalho foi utilizado o LS-
DYNA), ou mesmo problemas de integração temporal, efeitos dinâmicos
localizados (ainda que, globalmente, a parcela de energia associada a
forças inerciais tenha sido mantida em um patamar baixo), entre outras.
As discrepâncias observadas apontam para a necessidade de ulteriores
estudos dedicados a aumentar a confiança nos resultados. Nesse con-
texto, um importante próximo passo, em trabalhos futuros, será medir
experimentalmente as forças externas necessárias para deformar o SG e
buscar relacioná-las com os resultados obtidos da simulação, o que não
foi feito neste trabalho e nem no artigo original.
A forma geral dos resultados obtidos mostrou boa correlação
com o trabalho de Demanget et al. (2012), permitindo concluir que o
comportamento à flexão do modelo Aorfix® faz dele uma escolha melhor
que o modelo Zenith® Flex em aneurismas que envolvam artérias ilíacas
tortuosas, um fato corroborado por estudos clínicos (WEALE et al., 2010).
Isso indica a superioridade do uso de stents em espiral nesse tipo de
situação, e atesta o valor do uso de simulações de elementos finitos como
ferramenta de suporte ao projeto e avaliação mecânica de SGs.
A segunda parte do trabalho consistiu de usar o método validado
para investigar a sensibilidade da resposta do modelo Zenith® Flex
a dois parâmetros geométricos, a saber: a altura hs e o número de
picos/vales np dos Z-stents. Nesse escopo, hs e np foram modificados de
forma a gerar três configurações alternativas (Z1, Z2 e Z3), que foram
então submetidas à mesma flexão de 180° realizada no SG original. Os
parâmetros utilizados para avaliar o comportamento à flexão foram os
mesmos do ensaio simulacional anterior.
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Os resultados obtidos indicam que uma diminuição na altura hs
dos stents, de 12 mm (SG original e modelo Z1) para 10 mm (modelos
Z2 e Z3) leva a melhores resultados para a taxa de redução luminal
máxima RLmax; já a diminuição do número de picos/vales np resulta
em maiores taxas de redução luminal máxima.
Por outro lado, o valor das tensões de von Mises máximas nos
stents (σmaxs ) indicam que a porção metálica dos modelos Z1, Z2 e
Z3 apresenta regiões de plastificação em ângulos de flexão α menores
que aquele observado para o SG real. Esse resultado é contra-intuitivo,
especialmente no caso dos modelos Z2 e Z3, cujos stents pouco se
deformam ao longo de toda a flexão, conforme fica claro na Figura 33 e
na análise dos valores de RL180.
Pelo mesmo motivo, os altos valores do momento de flexão MF ,
observados para os modelos Z2 e Z3, parecem contradizer o compor-
tamento esperado, uma vez que as deformações, nesses dois modelos,
estão quase que exclusivamente concentradas no graft, cuja resistência
à flexão é muito menor que dos stents de aço. Novamente, esses resulta-
dos inesperados reforçam a necessidade de novos estudos que possam
aumentar a confiança nos resultados qualitativos obtidos por meio do
método de simulação utilizado neste trabalho.
Apesar das discrepâncias observadas, os resultados indicam que
uma diminuição da altura hs dos stents teria efeitos positivos em si-
tuações de artérias tortuosas, uma vez que a taxa de redução luminal
máxima associada é menor nos modelos Z2 e Z3, o que diminuiria
o risco de uma trombose (DEMANGET et al., 2013). Por outro lado,
uma diminuição no número de picos/vales np dos Z-stents apresenta
o efeito oposto, ou seja, um aumento na taxa de redução luminal, e
seria portanto indesejável ao se projetar um SG para artérias ilíacas
tortuosas.
É importante ressaltar que a mudança de um parâmetro geomé-
trico de um modelo qualquer de SG afeta também outras características
mecânicas do SG: por exemplo, a mudança no número de picos/vales np
do Z-stent altera a flexibilidade radial da endoprótese, que é também
um importante parâmetro de projeto. De todo modo, parece seguro
afirmar, novamente, que o uso de simulações pelo MEF se mostrou
uma ferramenta auxiliar válida para o projeto e avaliação mecânica de
endopróteses tipo stent-graft. Naturalmente, o seu uso não dispensa a ne-
cessidade de avaliações experimentais, mas pode diminuir a quantidade
necessária de testes, economizando recursos humanos e financeiros.
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5.1 TRABALHOS FUTUROS
O trabalho atual teve como base o procedimento descrito no
artigo publicado por Demanget et al. (2012), que foi o primeiro trabalho
publicado envolvendo a simulação, por elementos finitos, de um SG
completo. Dessa forma, a escolha do tamanho da malha (e, consequente-
mente, do passo de integração ∆t) e dos algoritmos de contato utilizados
buscou reproduzir o mais fielmente possível o procedimento descrito
no artigo original. Tendo isso em vista, futuramente será necessário
investigar mais a fundo a influência desses parâmetros sobre o resultado
final, realizando, por exemplo, análises de convergência e experiências
com outros tipos de algoritmos de contato, especialmente no que diz
respeito à forma como os stents são fixados ao graft. A investigação
dessas características, bem como da influência do limiar escolhido para
considerar a simulação como quase-estática (até 10% de efeitos inerciais),
poderá ajudar a esclarecer alguns fenômenos peculiares observados nos
resultados, especialmente no que diz respeito ao momento de flexão MF .
Nesse espírito, conforme já mencionado, um importante passo a
ser tomado em trabalhos futuros é a realização de ensaios experimentais
em que seja possível medir as forças necessárias para deformar o SG e
relacioná-las com os valores obtidos na simulação. De fato, a capacidade
de prever corretamente os esforços externos envolvidos com a deformação
de um SG seria um bom indicativo de que também os esforços internos
(tensões e deformações) estão sendo adequadamente simulados.
Tendo adquirido a capacidade de simular adequadamente a res-
posta mecânica de diferentes modelos de SG, o próximo passo seria
buscar reproduzir a inserção de uma endoprótese do tipo em um cateter
e sua posterior aplicação em um aneurisma virtual. Passos importantes
nessa direção já foram dados em alguns artigos publicados recentemente:
Perrin et al. (2015b) simularam com sucesso a inserção de cinco mo-
delos de extensões ilíacas em aneurismas idealizados com angulações
de 60° e 180°. Já Bock et al. (2012b) realizaram um estudo numérico-
experimental em que a inserção de um SG em um modelo de aneurisma
feito de silicone é simulada e comparada com a configuração real por
meio de medições tomográficas. Finalmente, Perrin et al. (2015a) si-
mularam a configuração final de um modelo de SG inserido em três
aneurismas reais, cujos resultados mostraram boa correlação com os
dados tomográficos dos três pacientes.
A médio prazo, caso seja possível refinar a técnica de modo
a aplicá-la para qualquer modelo de SG e diferentes geometrias de
aneurismas, será possível criar uma ferramenta numérica preditiva que
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potencializará os resultados dos reparos endovasculares de aneurisma
(EVAR). De posse da geometria do aneurisma do paciente, adquirida
através de tomografia computadorizada, será possível simular o resultado
da inserção de vários modelos diferentes de SG, permitindo ao cirurgião
a escolha daquele mais adequado ao paciente em questão.
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